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RESUME 
A ce jour, aucune etude n'a determine l'influence de la direction de la perturbation sur 
Thabilete a retablir l'equilibre pour eviter une chute chez les jeunes adultes et les personnes 
Sgees. Egalement, aucune etude n'a encore etabli lesquelles des capacites sensori-motrices, 
perceptuo-sensorielles et cognitives influencent le plus cette habilet6. L'objectif general de 
cette these de doctorat est done d'etablir si la direction de la perte d'equilibre ainsi que Tage 
influencent la performance du retablissement de l'6quilibre a la limite du possible et, 
lesquelles des capacites d'un groupe de jeunes adultes et d'un groupe de personnes Sgees en 
sante sont les plus corr61ees avec la performance dans chaque direction. 
Pour ce faire, nous avons determine" Tangle d'inclinaison maximal vers Tavant, Tarriere, le 
cote dominant et non-dominant a partir duquel 16 personnes agees (64-83 ans) et 16 jeunes 
adultes (18-30 ans) en sant6 pouvaient Stre soudainement relSche et tout de meme retablir lew 
6quilibre en faisant un seul pas. Les capacites sensori-motrices (ex: vitesse de pas, force 
musculaire), les capacites perceptuo-sensorielles (ex: temps de reaction) et les capacity 
cognitives (ex : attention, fonctions executives) des participants ont 6\6 lvalues a Taide d'une 
batterie de tests cliniques et, certaines d'entre elles, lors de la ttche de retablissement de 
l'equilibre. Les effets de Tage et de la direction de la perte d'equilibre ont d'abord 6l6 
determines par une analyse de variance avec mesures rep&ee. Les capacites cliniques et les 
mesures de performances qui pr6disent le mieux Tangle d'inclinaison maximal ont ensuite 6x6 
determiners par regression lineaire multiple. Finalement, Teffet des angles d'inclinaison 
initiaux incrementaux sur les mesures de performance a 6te determine par modele de 
regression lineaire a croissance non conditionnelle. 
L'angle d'inclinaison maximal est globalement, 32% plus grand chez les jeunes adultes que 
chez les personnes Sg6es. Cet angle maximal est 31% plus petit pour Tarriere et 23% plus petit 
pour le cote compare a Tavant. La diminution de Tangle maximal avec T&ge etait egalement 
41% plus petite pour Tarriere compare aux autres directions d'inclinaison. Ces differences 
d'angle maximal, semblent etre dues a des variations dans les parametres lies a T initiation, 
T execution et la geometrie de la reponse. La puissance musculaire des membres inferieurs est 
la variable clinique la plus associee a la performance du retablissement de l'equilibre (R2=47-
75%) tandis que e'est la vitesse du pas qui est la mesure de performance experimentale la plus 
correiee a Tangle maximal (R2=61-83%). Finalement, une correlation lineaire eievee existe 
entre Tangle d'inclinaison incremental et la vitesse de pas moyenne (pseudo Re2=72-92%), la 
vitesse de pas maximale (pseudo Re2=68-92%) et la longueur du pas (pseudo Re2=39-72%). 
Les resultats de cette these demontrent que: a) la direction de la perturbation et Tage 
influencent Thabilete a retablir l'equilibre, b) Taptitude clinique la plus associee a cette 
habilete est la puissance musculaire des membres inferieurs, c) la variable experimentale la 
plus associee a cette habilete est la vitesse du pas, d) cette derniere, ensemble avec la longueur 
du pas, augmente avec la difficulte de la tSche de retablissement de l'equilibre. 
Les variables cliniques et experimentales sont done en accord car puissance musculaire des 
membres inferieurs et vitesse du pas sont physiquement li6e. Nous avons ainsi demontre que 
pendant le retablissement de l'equilibre la synergie entre les capacites sensori-motrices d'un 
individu joue un r61e fondamental dans sa reussite ou son echec. Ceci devrait aider a mettre en 
place des programmes de prevention plus cibies et done, plus efficaces. 
Mots-cles : Chute, equilibre, perturbation posturale, age, direction, aptitudes cliniques, mesure 
de performance. 
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CHAPITRE 1 
INTRODUCTION 
1.1 Ampleur du probleme 
L'impact du vieillissement de la population est aujourd'hui bien document6. Le Qu6bec ainsi 
que tous les autres pays industrialists, sont en train de vivre des modifications 
demographiques qui entrainent une augmentation du nombre de personnes Sgees et par 
cons6quent, une augmentation de celles en perte d'autonomie. A cet egard, les chutes chez les 
personnes agees de 65 ans ou plus, sont un facteur important de la cause de la perte 
d'autonomie et constituent, ainsi, un probleme de sant6 publique important (Direction gen6rale 
de la sant6 publique, 2004). 
L'&ude Smartrisk (2009) a r6vel6 que, apres les accidents d'automobiles, les chutes sont la 
deuxieme plus importante cause de deces par blessure non intentionnelle au Canada. Les 
chutes sont aussi la plus importante cause d'hospitalisation par blessure non intentionnelle au 
Canada. De plus, les taux de deces et d'hospitalisations par blessure li6s aux chutes des 
adultes de 65ans et plus est 24.4 et 8.8 fois celui des adultes de 25-64ans, respectivement. 
L'une des consequences les plus seneuses d'une chute est la fracture, en particulier celle de la 
hanche. Chez les am6s qui survivent a une telle fracture, la moitie" ne retrouve jamais 
completement leurs capacity fonctionnelles (Braithwaite et al., 2003). Par ailleurs, entre 13 et 
20 % d'entre eux, sont institutionnalis6s, et un cinquieme decede au cours des six mois suivant 
1'evenement (Braithwaite et al., 2003). 
Pour plusieurs aities la chute constitue, done, l'ev6nement declencheur d'une perte de mobility 
et d'autonomie. De plus, cette perte d'autonomie entraine des cofits considerables pour le 
systeme de sante. Selon des donnees qu6becoises de 1996-1997, le cout moyen d'une 
hospitalisation pour chute (cout qui exclut la r6adaptation) s'elevait a 6 321 $ par personne de 
65 ans ou plus, comparativement a 4 792 $ par personne pour l'ensemble de la population 
(Groupe Urbatique, 1999). Globalement, pendant la periode consideree, le coflt total des 
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hospitalisations pour une chute chez les personnes de 65 ans ou plus, s'61evait a 76,6 millions 
de dollars, ce qui repr&ente 69 % du cout total des hospitalisations pour rensemble de la 
population (Groupe Urbatique, 1999). En plus, si Ton considere aussi, le cofit d'une chirurgie 
de la hanche, on doit ajouter 11 000 $ pour chaque chirurgie (Hamel, 2001). Pour 2004, 
l'6tude Smartrisk (2009) a d'ailleurs rapporte que les depenses liees a des chutes chez les 
personnes Sg6es de plus de 65 ans repr^sentent 46% des depenses directes et 33% des 
depenses totales liees aux chutes au Canada, pour un totale de plus de 2 milliards de dollars 
par an. 
II ressort done, que les chutes sont un important probleme societal de plus en plus croissant a 
cause de 1'augmentation de Pesperance de vie et du nombre de personnes agees de plus de 65 
ans (American Geriatrics Society et al., 2001). 
1.2 Facteurs de risques 
Depuis les annees 1980, les chercheurs ont 6tabli de nombreux facteurs de risque de chute 
(American Geriatrics Society et al., 2001). Les facteurs de risques les plus connus peuvent etre 
regrouped en trois categories: ceux H6s aux capacit6s sensori-motrices (ex: la vitesse de 
mouvement, la force et la puissance musculaire des membres inferieures, l'amplitude du 
mouvement et l'equilibre), ceux li6s aux capacites perceptuo-sensorielles (ex: le temps de 
reaction, la sensibilit6 distale et la vision) et ceux li6s aux capacites cognitives (ex: I'attention 
et les fonctions ex6cutives). Ces capacites influencent l'6venement « chute » de deux facons 
differentes: avant la chute, en favorisant la perte d'6quilibre, et pendant la chute en 
influencant rhabilete" a r6tablir l'equilibre pour 6viter l'impact au sol. (Robinovitch et al, 
2000). 
De plus, la chute est souvent le r6sultat d'une interaction complexe entre les facteurs de 
risques U6s aux caracteristiques de l'individu (facteurs intrinseques), et ceux li6s a ses 
compoftements et a son environnement (facteurs extrinseques) (Matrice de Haddon, voir 
Tableau 1.1). Cependant, puisque les facteurs extrinseques, tels que 1'environnement, l'usage 
ou refficacite' des aides a la marche et les chaussures utilisees (American Geriatrics Society et 
al., 2001) n'ont pas obtenu des correlations hautement significatives avec l'6v6nement 
«chute» (Direction g6n6rale de la sante publique, 2004), la communauri scientifique 
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considere unanimement que les facteurs intrinseques ont une influence plus grande sur le 
declenchement de la chute. 
La fracture de la hanche, quant a elle, depend surtout des caracteristiques de la chute (hauteur, 
position du corps dans l'espace, direction et duret6 de la surface d'impact) et de la 
vulnerability physiologique de l'individu (ex: faible density osseuse). En particulier, selon 
Courtney et al. (1995), une simple consideration energetique suggere que tomber de la 
position debout peut causer la fracture de la hanche, et, selon des donnees statistiques • 
61abor6es par Nevitt et Cummings (1993), la plupart de ceux qui ont souffert des fractures sont 
tombes lateralement. En plus, des etudes cas-contr61es, ont d6montr6 que tomber lateralement, 
compar6 aux autres directions de chute, augmente le risque de fracture de la hanche de 3 a 5 
fois (Greenspan et al., 1998, 1994, Hayes et al. 1993, Nevitt et al, 1993 et Schwartz et al 
1998.). Cependant, puisque seulement 5% des chutes causent une fracture, il est manifeste que 
les mouvements des segments du corps apres une perte d'equilibre, plutdt que d'etre al6atoires 
et impr6visibles, sont surtout planifi6s pour chercher a r&ablir l'6quilibre perdu et eviter la 
chute (Cummings et Nevitt 1994). 
On pourrait croire de pouvoir r6gler le probleme des chutes et ainsi eViter les fractures en 
repertoriant toutes les capacites impliquees. Cependant, cette liste est vraiment tres longue 
(voir la matrice de Haddon, Tableau 1.1) et, surtout, on ne connait pas quelles sont les 
capacites qui ont plus d'importance pour une personne §gee en sante\ Par ailleurs, il semble 
que la direction de la perte d'6quilibre peut influencer l'ordre d'importance de ces capacit6s. 
Finalement, on ne connait pas comment Elimination ou la reduction du nombre de facteurs de 
risque de chute influence 1'occurrence de l'6venement « chute ». Par exemple, on ne connait 
pas de combien on doit augmenter la force musculaire pour diminuer le risque de chuter ou le 
nombre des chutes (Direction generate de la sant6 publique, 2004). Pour comprendre pourquoi 
cette question de recherche demeure encore ouverte malgr6 un nombre considerable d' etudes 
et de recherches dans le domaine, il faut d'abord mieux connaftre les etudes qui ont essaye 
d'evaluer quelles capacites influencent le plus l'habilete a retablir l'6quilibre. 
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1.3 La biomecanique des reactions a des petites et moyennes 
perturbations posturales 
Pour maintenir la stability posturale, le d6placement et la vitesse du centre de masse du corps 
doivent s'ajuster par rapport aux changements de configuration de la base de support qui est 
d6finie par la position des pieds (Maki et al, 2003). La plupart des 6tudes sur T interaction 
entre le processus du vieillissement et l'equilibre ont 6valu6 des tSches qui exigent le contrSle 
du centre de masse sur une base de support stationnaire ou, par exemple, le participant reste 
debout et garde ses pieds en place (Maki, 1994) Cependant, les activites de la vie quotidienne 
demandent souvent des changements rapides de la base de support pour contr61er la stabilit6 
en exigeant, par exemple, de faire un pas. Cette strategic est utilisee lorsque le centre de masse 
d6passe les limites de stabilit6 statiques. En faisant un pas, on peut deplacer la base de support 
et suivre le deplacement du centre de masse. De cette facon, on peut maintenir le centre de 
masse a l'int6rieur de la base de support et done garder l'equilibre. En effet, faire un pas 
compensatoire, lorsqu'on perd l'equilibre, est une strat6gie efficace pour conserver la stability 
(Maki et al., 2003). Cependant, le contrdle sous-jacente a ces reactions est complexe et peut 
constituer un deii chez les personnes Sgees. 
De nombreuses &udes ont analys6 l'habilet6 de jeunes adultes et de personnes Sgees a reagir a 
de petites et moyennes perturbations, ou il est toujours possible de retablir l'equilibre avec un 
ou plusieurs pas (e.g.: Chong et al., 1999; Dietz et al., 1987; Do et al., 1999; Duckrow et al., 
1999; Duncan et al., 1990; Ferber et al., 2002; Luchies et al., 1999; Marigold et al., 2003; 
Nashner, 1980; Rogers et al., 2001; Schillings et al., 2000; Zettel et al., 2002). Quelques-unes 
de ces 6tudes ont analys6 la reaction a des perturbations qui provenaient de differentes 
directions (Maki et al 2000) et la plupart se sont concentres sur revaluation des strat6gies 
motrices impliqu6es dans cette tache complexe (Maki et al 1999). Un des auteurs les plus 
prolifiques et rigoureux a analyser ce genre de perturbations est Brian Maki. 
Maki et al (1996, 1997, 1999, 2000, 2003) ont 6tudi6 chez les personnes Sgees et les jeunes 
adultes, la reponse a des perturbations moyennes provenant de differentes directions sur une 
plateforme qui se deplace de maniere imprevisible. Les r6sultats ont montr6: a) que des 
differences entre les deux groupes dans le comportement du pas 6voqu6 par la perturbation 
existent, particulierement pour les perturbations laterales, b) que, meme si les ain6s 6taient 
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capables de g6nerer des reactions rapides qui impliquent l'ex6cution d'un pas, ils ont tendance 
a utiliser plus de pas que les jeunes pour retablir leur equilibre, c) que les reactions a des 
perturbations laterales, cr6aient plus de difficult^ (prise de decision plus rapide, choix de la 
meilleure sequence de pas) aux aines actifs et sains que les reactions qui impliquent 
l'utilisation d'un pas en avant. De plus, lors de ces perturbations, les modifications 
physiologiques associees au processus de vieillissement (tel que la diminution de la force 
musculaire) semblent etre correiees avec la performance lors du retablissement de l'equilibre, 
la direction de l'execution du pas (lateral et arriere sont les situations les plus difficiles), le 
controle postural anticipatoire (APA = anticipatory postural adjustment) et le nombre de pas 
requis pour effectuer la tache. Cependant, il n'y avait pas de difference significative entre les 
jeunes et les aines quant a la vitesse d'execution du pas et le temps de reaction. 
Luchies et al. (2002) ont etudie, quant a eux, l'effet de la direction sur l'habilete a faire des pas 
volontaires rapides aupres d'un groupe d'aines et un groupe de jeunes. Les resultats suggerent 
que la capacite a faire un pas volontairement rapide est affectee par l'Sge et la direction, alors 
que, le temps de reaction est affecte par la connaissance, a priori, de la direction du pas a 
executer. 
Hsiao et Robinovitch (2001) ont demontre que des personnes Sgees en sante pouvaient retablir 
leur equilibre apres avoir ete soudainement relSchees d'une inclinaison prealable et fixe vers 
1'arriere de 7°. Parmi les personnes testees, quelques sujets sont tombes mais la majorite etait 
capable de se retablir avec un ou plusieurs pas. L'etude se limitait done : a) a considerer les 
differentes strategies utilisees par les sujets pour retablir l'equilibre suite a un reMchement 
soudain avec un angle pre-etabli et b) a discerner ceux qui se retablissaient avec un pas de 
ceux qui le faisaient avec plusieurs pas, sans toutefois, dormer une explication de l'origine des 
differences. 
Mille et al (2005) ont quantifie les reponses de 10 jeunes adultes et 10 personnes Sgees suite a 
une perturbation laterale provoquee par un moteur qui tire les sujets au niveau de la taille. 
Leurs resultats ont demontre que de multiples strategies pouvaient 6tre employees pour 
repondre a la perturbation: faire un ou plusieurs pas lateraux ou faire un pas croise suivi ou 
non par plusieurs pas lateraux. Ces strategies dependaient de l'Sge des participants. En effet, si 
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les jeunes choisissaient d'effectuer un pas lateral comme r6ponse a la perturbation, les 
personnes ag6es preiieraient faire un pas crois6 suivi par plusieurs pas lat6raux. 
En resumed les etudes sur les effets de petites et moyennes perturbations posturales visent a 
etudier l'efficience du controle moteur face a des inches exp6rimentales complexes, telles que 
celles impliquees dans le choix des strategies motrices utilis6es pour r6tablir l'6quilibre. On ne 
peut cependant pas transferer les connaissances provenant de ces recherches a des conditions 
limites ou la chute est inevitable. 
Pour faire une analogie on peut se r6ferer au cas d'un marathonien. Si on veut evaluer sa 
capacity a6robique maximale pour caracteriser sa performance, pour etablir des plans 
d'entrainement et pour evaluer ses forces et ses faiblesses, on doit faire un test maximal 
(consommation maximale d'oxygene, V02max). Si on s'arrete a 50% de sa capacity a6robique 
maximale, et que Ton cherche a extrapoler les donnees pour obtenir son maximum, on peut 
commettre une erreur qui depend de la methodologie employee (ex: surestimer, ou sous-
estimer la performance). Done si on veut evaluer les capacites d'un marathonien il faut evaluer 
sa capacity lorsque d'une condition experimentale qui simule un marathon. 
De m6me, la chute est d6termin6e par l'echec du r6tablissement de l'dquilibre. Lorsqu'une 
petite perturbation est soutenue, le contrSle sur le vacillement est suffisant pour retablir 
l'6quilibre. Au fur et a mesure que la perturbation devient plus grande, une strategic de pieds-
en-place ne convient plus et un pas doit Stre initio pour r6tablir l'6quilibre. Quand la 
perturbation devient encore plus grande, de plus grands pas (ou de multiples pas) doivent etre 
pris pour r6tablir l'6quilibre, et lorsque la perturbation est juste assez grande, une limite est 
atteinte et le r&ablissement est tout juste possible avec un grand pas (Cyr et al., 2007). 
Par cons6quence, Tune des raisons pour laquelle nous ne sommes pas encore capables de 
comprendre les causes derriere un echec du retablissement de l'6quilibre est, peut Stre, du au 
fait que la tache experimentale jusqu'a present utilisee dans la majority des 6tudes en 
laboratoire n'est pas totalement representative de la situation ecologique. En effet, une chute 
debute par une perte d'equilibre et elle est suivie, soit par une absence de tentatives de 
r6tablissement de l'equilibre, soit par un 6chec des tentatives de retablissement de 1'equilibre, 
et finalement se termine avec un impact au sol. Par consequent, une chute ne se produit pas si 
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cette derniere etape, l'impact au sol, ne s'est pas produite, et le r&ablissement de Tequilibre 
est r6ussi. 
Si Ton veut dtudier les chutes, et en particulier la biomecanique de la chute, il faut done porter 
notre attention sur les reactions a des perturbations qui reproduisent le plus possible une 
situation limite telle que celle d'une chute 
1.4 La biomecanique des reactions a des perturbations posturales 
a la limite du retablissement de l'equilibre 
Au cours des dernieres annees quelques chercheurs se sont penches sur Thabilete a r&ablir 
l'equilibre chez les personnes Sgees et chez les jeunes adultes a la limite du r6tablissement de 
l'equilibre, en utilisant des perturbations tellement grandes qu'il n'&ait pas toujours possible 
de le r6tablir et done d'6viter la chute. 
1.4.1 Tour inclinee 
Suivant une id6e originale de Do et al. (1982), Thelen et al. (2000, 1997) et Wojcik et al. 
(1999, 2001) ont examine si Tage influencait I'aptitude a r&ablir son equilibre en faisant un 
seul pas a la suite d'un relSchement soudain a partir d'une inclinaison prealable vers l'avant, 
de plus en plus grande et sans vitesse initiaie. lis ont demontr6 que Tangle d'inclinaison 
maximal vers Tavant, duquel des personnes Sgees (67-81ans, N=20) et de jeunes adultes (19-
29ans, N=20) en sant6 pouvaient 6tre relach& et tout de mSme r6tablir leur equilibre, 6tait de 
24.0° et 32.5°, pour les hommes et de 16.2° et 30.7° pour les femmes respectivement. Ceci 
represente une diminution avec TSge de 26% et 47% quant a I'aptitude a retablir son 6quilibre 
pour les hommes et les femmes, respectivement. Par contre, Owings et al (2001) apres avoir 
effectu6 la meme experience, ont demontr6 que Tangle d'inclinaison maximal ne variait pas 
entre les femmes et les hommes ages puisque Tangle d'inclinaison maximal moyen atteint par 
les femmes (15.2°) et les hommes (16.1°) ag6s 6tait egal (p=0.40). Dans une communication 
personnelle, Thelen et Wojcik expliquent que les incongruites avec leurs Etudes auraient pu 
6tre caus6es par le fait que differentes personnes avaient r6alis6 les experimentations avec les 
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hommes agees et avec les femmes agees, et que differentes manieres d'encourager les 
participants auraient pu etre utilisees. 
Wojcik et al (1999, 2001), dans leur 6tude, constatent que, dans les m&nes conditions 
exp6rimentales, les jeunes ont un temps de reaction et une vitesse du pas inf6rieurs aux 
personnes §gees et effectuent un plus grand pas pour r6tablir leur 6quilibre. Les auteurs 
suggerent d'ailleurs, que le facteur critique du r&ablissement de Tequilibre avec un pas est la 
vitesse a laquelle on execute le mouvement des jambes pour arreter la chute. En lien avec ga, 
ils suggerent que le declin de la force musculaire 116 au processus de vieillissement pourrait 
expliquer la diminution de la performance des aines a r&ablir leur 6quilibre par rapport aux 
jeunes. Pour supporter cette hypothese, les auteurs rapportent que les mesures de la force 
musculaire des flechisseurs plantaires de la cheville et des flechisseurs de la hanche, 
expliquaient de 4 a 67% de la variance de Tangle maximal obtenu par les personnes Sgees. 
Thelen et al. (2000) ont examine, pour leur part, s'il existe une difference significative au 
niveau du temps de reponse ou de la latence d'activity musculaire entre les jeunes et les ain6s 
durant les memes taches experimentales. Us ont demontre que le temps de latence musculaire 
etait similaire entre le groupe des jeunes et celui des personnes Sgees. La seule difference 
semblait etre en rapport a l'organisation de l'activation musculaire pendant Texecution du 
mouvement du retablissement. En particulier, la sequence d'activation indiquait la presence 
d'une co-contraction musculaire de la part des aines avant l'impact au sol. 
Grabiner et al (2005) ont essaye" de verifier si la force musculaire maximale (isom&rique et 
isocinetique) de la cheville, du genou et de la hanche, etaient corr616 avec la capacite a 
recup^rer T6quilibre suite a une perturbation vers T avant. Leur 6tude a d6montr6 que il y a une 
faible, mais significative, correlation entre la force maximale isocin&ique (90 deg/sec) mesure 
a la cheville en dorsiflexion et Tangle d'inclinaison maximale vers Tavant (r2=30%). 
Madigan et al (2005a, 2005b) dans leur &ude ont essaye d'expliquer les differences dues a 
TSge dans Thabilet6 a r6tablir T6quilibre pour eviter une chute entre un groupe des jeunes 
adultes et un groupe de personnes Sg6es. Pendant leur recherche, ils se sont concentres sur les 
differences de vitesse d'execution du pas. lis ont done, evalu6, les vitesses angulaires 
maximales developpees par les articulations de la jambe qui fait le pas a la suite de 
T experience de la tour inclinee. Leurs r^sultats r^velent que, la diminution de la performance a 
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la limite du retablissement de l'equilibre chez les personnes agees est due, probablement, a 
une reduction des vitesses maximales en flexion et extension du genou, en flexion de la 
handle et en flexion plantaire de la cheville. 
Madigan (2006), dans une autre etude, a 6valu6 si un groupe de 10 jeunes hommes utilisaient 
la meme puissance musculaire pour retablir l'equilibre qu'un groupe de 10 hommes ages. Aux 
mSmes angles d'inclinaison, les hommes &ges utilisaient plus de puissance concentrique a la 
cheville (Al, Figure 2, Madigan 2006) que les jeunes. Par contre les hommes ag6s utilisaient 
moins de puissance concentrique au genou au debut du retablissement (Kl) et moins de 
puissance excentrique a la handle (H3) que les jeunes. Sinon, il n'y avait pas de difference 
entre les jeunes et les 2ges pour la puissance excentrique a la cheville (A2), pour la puissance 
concentrique (K2) et excentrique (K3 et K4) au genou pour le reste du retablissement, et pour 
la puissance concentrique a la hanche (HI et H2). Finalement, a leurs angles d'inclinaison 
maximums, les hommes ag6s utilisaient moins de puissance (A2, Kl, K2, K3, K4, HI) ou la 
meme puissance (Al, H2, H3) que les jeunes. 
Hsiao-Wecksler and Robinovitch (2007) ont voulu determiner si la longueur et la vitesse du 
pas pouvaient influencer l'habilete a retablir l'equilibre chez les femmes jeunes et agees. A la 
fin de leur experience, les auteurs ont demontre que la limite du retablissement de l'equilibre 
lors de la tour inclinee est fortement influencee par la longueur du pas autant chez les jeunes 
que chez les femmes Sgees. 
1.4.2 Trebuchement 
Pavol et al. (1999a, 1999b, 2001, 2002) ont utilise un obstacle mecanique pour induire des 
trebuchements lors de la marche chez les personnes agees en sante (72±5ans, N=79). Dans ces 
experiences, la majorite des trebuchements (64%) n'a pas produit de chutes. Smeesters et al. 
(2001) ont aussi etudie le retablissement de l'equilibre des jeunes adultes en sante (18-36 ans, 
N=21) suite a un trebuchement soutenu mais, pour une duree de plus en plus longue. Les 
auteurs ont demontre que des jeunes adultes en sante, marchant a 0,92m/s, ne peuvent plus 
retablir leur equilibre avec un seul pas pour un angle de perturbation equivalent a 14,9°. 
Finalement Owings et al. (2000) ont demontre, pour leur part, que les mecanismes impliques 
dans le retablissement de l'equilibre suite & une acceleration soudaine d'un tapis roulant, 
imitent ceux qui sont responsables du retablissement suite a un trebuchement. 
10 
Plus recemment, Pijnappels et al. (2001, 2004, 2005a, 2005b, 2005c) ont 6tudie\ a l'aide d'une 
experience remarquable et tres realiste, dans quelle mesure la jambe de support peut contribuer 
au retablissement de l'equilibre suite a un tr6buchement soudain chez les jeunes adultes et les 
atn6§. Les donnees cinematiques et dynamiqiies ont montre" le role fondamental de la jambe de 
support apres le tr6buchement. En effet, les auteurs ont d6monti:6 que son r61e est de permettre 
de positionner efficacement 1'autre jambe pour eviter la chute. Elle doit rester en place le 
temps necessaire pour permettre a la jambe faisant le pas de toucher au sol. Les chuteurs ages 
demontraient une reduction insuffisante du moment angulaire du corps pendant la phase de 
poussee de la jambe d'appui, et un placement moins efficace de l'autre pied par rapport aux 
jeunes. Les auteurs concluent que cette difference est due a une valeur de la force et du 
moment articulaire developpe- a la cheville plus bas chez les personnes Sgees Ces differences 
n'6taient pas pr6sentes chez les individus des deux groupes qui ne tombaient pas. Les auteurs 
concluaient done, que le taux de d6veloppement de la force musculaire de la jambe de support 
pouvait expliquer les differences entres ceux qui tombaient vis-a-vis ceux qui reussissaient a 
se r&ablir. 
1.43 Glissement 
Pai et al. (1999) ont, 6tudi6 le retablissement de l'6quilibre chez de jeunes adultes en sante 
(22-40 ans, N=24) expos6s a un glissement soudain de la plateforme sur laquelle ils se tenaient 
debout sans vitesse initiale pendant la terminaison d'une tache d'assis a debout. Soixante-deux 
pourcents (62%) des sujets n'ont pas reussi a r&ablir leur equilibre malgre" le fait que 14 des 
15 sujets aient initio un pas vers l'arriere et que tous, sauf un, aient utilise des pas multiples. 
Brady et al. (2000) ont induit des glissements durant la marche chez de jeunes adultes en sant6 
(27±4ans, N=33) et plus de la moiti6 des glissements (58%) se traduisait par des chutes. Ds 
demontraient en autres que: 1) les resultats des etudes similaires prec6dentes ne repr6sentaient 
pas la limite du r6tablissement de l'equilibre et 2) Tangle a la cheville au moment du contact 
du talon avec le sol (« heel-strike angle »), qui est en relation avec la longueur du pas, 
influence significativement le r6sultat du glissement. Finalement, Cham et Redfern (2001) ont 
induit des glissements chez de jeunes adultes en sant6 (19-30ans, N=16) lors de la marche. 
Des chutes vers rarriere se sont produites dans 25% des cas. 
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Hsiao et Robinovitch (1998) ont observ6 le comportement d'un groupe de jeunes adultes en 
sant6 (22-33ans, N=6) qui se tenaient debout sans vitesse initiale sur un matelas de 
gymnastique et qui essayaient d'eviter de tomber apres que le matelas fut soudainement mis en 
translation, fls ont d6montr6 que les sujets 6taient 2 fois plus pr6dispos£ a tomber lorsque le 
matelas se d6placait vers l'avant (63% des essais, chutes vers l'arriere) compart a des 
deplacements posterieurs (22% des essais, chutes vers l'avant) ou lateraux (28% des essais, 
chutes laterales). 
Troy et Grabiner (2006) ont 6valu6 la cinematique des membres inferieurs et du tronc dans un 
group de 22 jeunes adultes lors d'un glissement« r6el » sur une plaque de glace artificielle et 
d'un glissement «simul6» a I'aide d'une platefonne mobile. Les rdsultats de l'6tude 
suggerent que le glissement provoqu6 par une surface en glace artificiel reflet plus fidelement 
celui qui peut survenir dans la vie quotidienne. 
1.4.4 Moderation 
Pour ce qui concerne la partie modelisation, peu d'etudes ont explore la possibility de 
modeliser la chute, ou mieux, le comportement humaine pendant le retablissement de 
l'equilibre. Le plus actif, dans ce domaine est Pai YC. Dans ces Etudes (Pai et al. 2000, 2003), 
en evoquant la theorie du modele interne («internal model theory »), les auteurs ont developp6 
un simple modele biomecanique pour determiner la perturbation seuil qui declenche une 
reaction (fake un pas) pour r&ablir l'equilibre. Dans une premiere etude (Pai, 1999), les 
auteurs ont 6valu6 le seuil a I'aide d'un modele statique (pendule inverse avec un pied), tandis 
que dans l'etude suivante (Pai et al., 2000), ils ont 6valu6 si un modele dynamique pouvait 
mieux pr6dire le seuil au dela duquel il est n6cessaire de faire un pas pour r&ablir l'6quilibre, 
en reponse a une perturbation provenant d'un mouvement soudain d'une plateforme. Les 
auteurs concluent leurs 6tudes en supposant que le systeme nerveux central r6agit a une 
perturbation en contrdlant la vitesse et le deplacement du centre de masse pour maintenir la 
stabilit6 par rapport a la base de support. Dans une autre 6tude (Pai, 2003), les auteurs, a I'aide 
d'un modele « feed-forward » simulant un glissement suivant un mouvement de redressement 
assis-d6bout, ont demontr6 qu'une representation interne des limites de stabilite du centre de 
masse, par le systeme nerveux central, am61iore le controle « feed-forward » de l'^quilibre. La 
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limitation principale de toutes les 6tudes de Pai et al., est que les simulations prenaient en 
consideration seulement la partie avant la chute, c'est-a-dire la partie de la perte d'equilibre, et 
done ne poussaient pas 1'analyse a une situation limite. 
Van den Bogert et al (2002) ont essay6 de repondre a l'aide d'un modele de pendule inverse 
d'un tr6buchement aux questions suivantes: 1) est-ce que Tangle d'inclinaison du corps, 
lorsque le pied de support est abaiss6 au sol, est critique pour la reussite du retablissement de 
T6quilibre? 2) est-ce que un simple modele de pendule inverse^ qui a comme entrees la vitesse 
de marche et le temps de r6ponse, est capable de predire Tangle d'inclinaison du corps et ainsi 
Tefficacite' du retablissement? 3) Est-ce une basse vitesse de marche ou un temps de reponse 
plus rapide qui est plus efficace pour eviter une chute apres un trdbuchement? Les r6sultats de 
T6tude ont montr6 que: 1) L'angle d'inclinaison est un parfait predicteur de la reussite du 
retablissement de T equilibre, indiquant que le placement du pied de support doit se faire avant 
que Tangle d'inclinaison depasse de 23 a 26°. 2) Le modele est capable de predire Tangle 
d'inclinaison avec une erreur de 0.4±2.2 degrees et un coefficient de correlation de 0.93. 3) Le 
modele pr6dit que le fait de repondre plus rapidement a la perturbation est le moyen le plus 
efficace pour r6cuperer son equilibre avec succes et 6viter la chute. 
Smeesters et al (2007) ont utilise un modele articul6 tridimensionnel pour valider si 
Tutilisation de celui-ci pouvait pr6dire la direction de la chute, la localisation de la zone 
d'impact et la vitesse de Timpact en fonction du type de perturbation (tomber dans les 
pommes, tr6bucher, glisser et manquer une marche descendante). Les resultats de T6tude ont 
demontr6 la validite du modele pour la simulation d'une chute passive sans r6tablissement de 
Tequilibre. 
Cordero et al. (2004), dans leur &ude ont fait Thypothese que, pendant le tr6buchement, 
Taction la plus importante est de controler le tronc comme s'il 6ta.it un pendule invers6 et ont 
simul6, a Taide d'un modele de dynamique inverse, le comportement du corps pendant la perte 
d'equilibre. La simulation a montr6 que la capacit6 a faire un pas le plus rapidement possible 
influencait la capacity a r6tablir T6quilibre. Le modele avait ensuite 6t€ valid6 par des 
experimentations sur un groupe de sujets. Les limitations de Tetude 6taient: T&ge des sujets 
(en moyenne 26 ans) et le fait que, pendant la tache experimentale, seulement une chute s'etait 
produite. 
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Lo J et Ashton-Miller JA (2008) ont d6montre, iors d'une 6tude dans laquelle ils ont modSlise" 
une chute laterale, que la strat6gie employ6e pour arrSter la chute influence directement la 
valeur de la force d'impact au sol. De plus, ils ont demontre que si les strat6gies pour arreter la 
chute 6taient mises en place avec un delai de plus de 300 ms, la valeur de la force d'impact au 
sol au niveau de la hanche d6passait celle critique pour sa fracture, peu importe la strategic 
employee. 
Une seule 6tude (Thelen et Burd 2000) a utilise" un modele planaire a 7 segments pour evaluer 
la capacity a r&ablir l'6quilibre avec un pas en simulant l'exp6rience de la tour inclin6e a la 
limite du r&ablissement de l'equilibre. Les resultats de la simulation suggerent que, les 
possibles differences observees dans des Etudes prec&ientes (Thelen et al, 1997, Wojcik et al., 
1999) entre les personnes Sgees et les jeunes adultes concernant l'habilitd a r6tablir l'equilibre 
avec un pas, pouvaient Stre explicables par une diminution de la force musculaire et de la 
vitesse de contraction musculaire causees par le processus du vieillissement. 
Hsiao et Robinovitch (1999) ont developpe" un simple modele pour repliquer l'experience de la 
tour inclin6, bas6 sur un pendule inverse" avec un ressort a la place de la jambe en mouvement, 
pour estimer comment la longueur et le temps du pas influencent la force d'impact de la jambe 
a l'atterrissage et la reussite du r6tablissement de l'equilibre. Les resultats montrent que, le 
modele est capable de pr6dire que, la reussite du r6tablissement de l'equilibre avec un pas est 
explicable par 1'interaction entre la longueur du pas, le temps d' execution du pas et la force 
musculaire utilisee. Les auteurs concluent done, que la probabilit6 de reussite du 
r&ablissement de l'equilibre diminue avec la diminution de un des parametres indiques. II y a 
nombreuses limitations a l'6tude parmi lesquelles la plus importante a remarquer est le fait que 
les relations possibles entre les parametres mesures (la force musculaire pourrait influencer la 
vitesse du pas, par exemple) n'ont pas 6t6 analys6es. 
DeGoede et Asthon-Miller (2003) ont utilise un modele biomecanique a 5 segments pour 
essayer de predire comment Fatrophie musculaire pourrait affecter l'habilet6 a arr6ter une 
chute vers l'avant avec l'utilisation des bras. Les inputs au modele 6taient: vitesse initiale 
ainsi que coefficient de rigidit6 et d'amortissement au coude, a l'^paule et a la hanche. Les 
resultats d6montrent que, la diminution de la force musculaire dans les bras, due au processus 
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du vieillissement, diminue l'habilete a arr6ter une chute en avant avec l'aide des bras et 
augmente la probability des fractures aux poignets. 
1.4.5 Resume sur la limite du retablissement de l'equilibre 
Parmi toutes les etudes a la limite du retablissement de l'equilibre (Tableau 1.2), seulement 
quatre etudes ont compare les r6sultats des personnes agees et de jeunes adultes en sante. Les 
types de perturbations posturales utilises etaient tres varies. Une etude seulement avait des 
perturbations posturales dans plusieurs directions. Seulement une etude a determine- l'effet de 
la stability posturale et des limites de stabilite. Que ce soit mesure par le temps de latence 
musculaire, le temps de reaction, le temps de transfert du poids ou le temps de levee du pied 
effectuant le pas volontaire ou involontaire, il y avait des divergences au sujet de si oui ou non 
les temps d'initiation de la reponse etaient corr616s avec le retablissement de l'equilibre. II y 
avait aussi des divergences au sujet de l'execution de la reponse, soit de Pinfluence du temps 
du pas, de la longueur du pas et de la vitesse du pas volontaire ou involontaire sur le 
retablissement de l'equilibre. Seulement deux etudes ont determine l'effet du temps de latence 
et du niveau d'activite myoeiectrique. L'effet de la force musculaire disponible et des 
moments articulaires utilises durant le retablissement de l'equilibre etaient egalement une 
cause de divergence. Seulement une etude a determine l'effet de l'amplitude des angles aux 
articulations durant le retablissement de l'equilibre. Finalement, il y a peu d'etudes qui 
evaluent l'importance des aspects cognitifs et leur relation avec la tSche du retablissement de 
l'equilibre (Ranking JK et al., 2000, Brown LA, 1999, Persad et al., 1995) et en particulier 
aucune a la limite du retablissement de l'equilibre. 
De plus ce ne sont pas tous les travaux qui ont mis en relation toutes les capacites d'un 
individu avec l'habilete a retablir l'equilibre. Cela fait en sorte que tout dependamment de 
l'etude consideree, il y a une capacite plutdt que une autre qui correle plus avec la 
performance lors de la tSche du retablissement de l'equilibre. II n'est done pas surprenant que 
nous ne soyons pas encore capables de comprendre les causes exactes de l'incapacite a retablir 
l'equilibre pour eviter une chute. En particulier, nous ne sommes pas encore en mesure 
d'expliquer pourquoi deux personnes agees en sante ne demontrent pas les memes 
performances lors de la tSche du retablissement de l'equilibre et pourquoi les jeunes 
performent mieux. 
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Finalement, les modeles biomecaniques utilises pour simuler le comportement du corps 
pendant le r6tablissement de l'equilibre ont les limitations suivantes : a) ils sont 2-D puisque 
Us se limitent a simuler le r&ablissement de l'equilibre sur le plan sagittal, b) ils ne sont pas 
coherents entre eux pour ce qui concerne les entries et les sorties du modele (cin6matique, 
temps de r6action, activation musculaire, force et moments aux articulations, d6placement du 
centre de masse, longueur du pas, etc.), c) souvent la question de recherche sous-jacente a la 
construction du modele est differente (condition a la limite du r&ablissement de l'6quilibre, 
condition pas a la limite, evaluation des parametres les plus importants qui declenchent une 
perte d'equilibre, etc.). A ce jour, I'utilisation d'un modele biomecanique et des outils de 
simulation n'a done pas permis de repondre aux questions laissees encore sans reponse par les 
6tudes experimentales. II y a done une stagnation, autant du point de vue clinique que du point 
de vue biomecanique, qui ne permet pas l'avancement des connaissances sur l'habilit6 a 
r6tablir l'equilibre pour eviter une chute pour identifier parmi les capacity sensori-motrices, 
cognitives et perceptuo-sensorielles lesquelles sont les plus correlees avec cette habilete. 
Recemment Hsiao-Wecksler (2008) a publie un compte rendu des recherches qui ont utilisees 
la tour inclinee pour evaluer la limite du r6tablissement de l'6quilibre chez les jeunes et chez 
les personnes Sgees. Dans son article, l'auteur propose differentes spheres de recherche 
concernant l'6tude du r6tablissement de l'6quilibre avec la m6thode de la tour inclinee. Ces 
spheres sont: 
-. 6valuation de l'association entre l'habilet6 a r6tablir l'6quilibre et la force ou puissance 
musculaire des membres inferieurs 
- evaluer l'habilet6 a r6tablir l'6quilibre dans des directions autres que l'avant (cote 
lat6ral et rarriere) 
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1.5 Population d'interet 
Puisque nous sommes principalement intefess€s par la prevention et vu qu'on ne peut pas 
comprendre les cas pathologiques sans, au pr6alable, avoir compris les personnes sans 
deficiences, la population qui nous interesse, dans la pr6sente etude, est celle qui comprend les 
personnes Sgees vieillissant normalement (« successfully aging »). En d'autres mots, nous 
sommes int6ress6s aux personnes Sgees qui n'ont pas de deTiciences significatives et qui n'ont 
pas commence" la transition pour devenir des personnes Sgees avec deficience (Figure 1.1). En 
effet, au fil des ans, ces personnes Sg6es deviendront eventuellement des personnes Sgees en 
transition, lesquelles deviendront eventuellement des personnes &g6es avec deficiences (fleche 
du bas dans la Figure 1.1). La vitesse de cette transition depend de la pathologie ou de la 
blessure specifique qui a initio la transition. Ce qui est particulierement a eviter, c'est une 
blessure, ou une pathologie, tellement graves qu'une personne Sg6e, vieillissant normalement, 
devienne soudainement une personne agee avec deficience, sans passer par une p6riode de 
transition (fleche du haut dans la Figure 1.1). 
Personnes agecs 
Figure 1.1: Portrait du type de transition a laquelle est sujette la 
majorit6 des aines. 
Puisqu'une chute peut etre «la cause » qui contribue a F acceleration de la transition, une 
meilleure comprehension des facteurs de risques associ6s et des strategies adoptees par les 
personnes Sgees lorsqu'ils essayent de r6tablir leur equilibre et 6viter une chute, pourrait 
engendrer de nouvelles m t^hodes de prevention. Cela aura pour but de retarder 1'initiation de 
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la penode de transition et de ralentir la vitesse a laquelle elle se produit et, surtout, d'eviter la 
transition soudaine vers la d6ficience severe. 
1.6 Reproduction de la chute en laboratoire 
Tel que mentionne' dans les sections prec6dentes, il existe plusieurs protocoles pour simuler 
une chute en laboratoire: treTmchement, glissement, translation du support, tour inclinee. Nous 
avons choisi le dernier car il est plus facile a impl&nenter, plus securitaire et plus simple a 
contrSler. Ce protocole se base sur Phypothese suivante en accord avec 1'article de Van den 
Bogert AJ et al (2002) confirm^ ensuite par Roos PE et al (2010): puisque la majorit6 des 
personnes Sg6es lorsqu'elles tr6buchent, utilisent la «lowering strategy* (Figure 1.2) il est 
possible de supposer que, tout de suite apres le tr6buchement, le corps tombe vers Pavant en 
tournant selon un point fixe qui est repr&ente" par P articulation de la cheville. En supposant 
egalement que le changement entre la vitesse lin6aire et angulaire se produit a Pinterieur d'un 
intervalle de temps infinit6simale (Van den Bogert AJ et al, 2002), il est 16gitime de penser 
que le corps se trouve incline' par rapport a la verticale d'un certain angle (Figure 1.2). De 
plus, si on observe la partie A) de la Figure 1.2, oil il est repr6sent6 la « elevating strategy »il 
est tout a fait raisonnable de penser a appliquer les memes hypotheses que dans le cas 
pr6c6dent. Cependant, la tour inclinee presume une vitesse initiale nulle avant le 
r6tablissement. Cela 6videmment est le meilleur des cas et done il est raisonnable de supposer 
que les r6sultats seront pires avec une vitesse initiale non nulle. Finalement, il est raisonnable 
d'appliquer ces hypotheses dans toutes les directions de la perte d'equilibre: Pavant, Parriere, 
le c6t6 dominant et celui non dominant. 
Recemment, Moglo et Smeesters (2005, 2006) ont d'ailleurs demontrS que chez de jeunes 
adultes la vitesse initiale a un effet n6faste sur la limite du r6tablissement de Pequilibre. De 
plus, ils ont egalement demontr6 que le type de perturbation posturale n'affecte pas la limite 
du rdtablissement de P6quilibre et qu'on peut utiliser n'importe quelle perturbation pour 
&udier les chutes. De plus, les recherches de Cyr et Smeesters (2007, 2009a, 2009b) 
d6montrent que limiter le nombre de pas n'affecte pas la limite du r&ablissement de 
Pequilibre chez un groupe de jeunes adultes. 
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En utilisant, alors, le protocole de la tour inclin6e nous nous concentrerons sur la deuxieme 
phase d'une « chute » : la personne a deja perdu l'equilibre, il s'en rendu compte et il doit 
absolument mettre en place une strategic pour 6viter de tomber par terre. 
A)elev«^gs«3e^f 
Figure 1.2 : Les deux strategies principales utilisees pour le r6tablissement de l'equilibre lors 
d'un tr6buchement (Pjinappel M, 2004a). 
1.7 CONCLUSIONS 
1) Les chutes sont un important probleme societal. Malheureusement, malgr€ de nombreux 
efforts dirig6s vers la planification et le developpement de programmes de sensibilisation 
et de prevention, les resultats de ceux-ci ne progressent pas a la m&ne vitesse que la 
croissance du probleme. 
2) Les facteurs de risque des chutes sont connus et documentes. Toutefois, ils sont tellement 
nombreux que les programmes de prevention ne savent pas sur quoi accorder plus 
d'importance. Par exemple, dans le cas d'un programme d'intervention est-ce qu'il est plus 
important d'intervenir sur une diminution de la force musculaire ou du temps de r6action, 
sur les problemes d'attention, de coordination ou d'6quilibre, ou sur les processus 
d' integration des informations? 
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3) Les 6tudes sur le r6tablissement de l'equilibre, suite aux petites et moyennes perturbations, 
sont surement valables pour 6tudier la perte d'equilibre et le r6tablissement de ceci. 
Cependant, la chute &ant une condition extreme, il devient imp6ratif d'6tudier le 
r6tablissement de l'6quilibre dans des conditions ou le corps humain est pouss£ a ses 
limites. Cela pourra nous permettre d'identifier quelles capacity sont les plus mises a 
l'epreuve par la tache. 
4) Malheureusement, les connaissances sur l'habilete" a r&ablir l'6quilibre lorsque la personne 
se trouve a la limite du possible sont encore tres limitees, et des divergences existent entre 
les etudes sur les capacit6s qui sont les plus corr61ees a la performance. L'obstacle 
principal vient du fait qu'il nous est difficile de determiner entre les capacit6s cognitives, 
sensori-motrices et perceptuo-sensorielles, lesquelles sont les plus corr61ees avec l'habilete 
a r6tablir l'6quilibre. De plus, l'effet de la direction sur cette habilete n'a jamais €i€ 6valu6 
ou quantifie. II devient done imp6ratif de clarifier ce qui se passe pendant la tSche de 
r&ablissement de l'equilibre pour mettre des bases solides et permettre la planification de 
programmes de prevention efficaces. 
5) Avant de comprendre ce qui se passe chez les personnes avec des deliciences, il est 
essentiel d'&udier les personnes agees vieillissant normalement. Ce n'est qu'une fois que 
les r^sultats de cette etude donneront des r6ponses pr6cises que Ton pourra poursuivre les 
recherches sur les personnes Sgees pr6sentant diff6rentes pathologies. 
6) La tour incline" est une perturbation valable pour simuler une chute en laboratoire et le fait 
de limiter a un le nombre de pas pour recup6rer l'equilibre est acceptable, car cela ne 
modifie pas significativement la reponse motrice du participant. 
Pour ameliorer 1'identification des personnes a risque de chute, il faut dans un premier temps 
r6duire la liste des facteurs de risque de chute (Tableau 1.3). Pour ce faire, il faut: 
a) Determiner si la direction de la perturbation a une influence sur l'habilet6 a r6tablir 
l'equilibre et si cette habilet6 diminue avec l'age. Pour faire cela des experiences en 
laboratoire a la limite du rdtablissement de l'6quilibre sont n6cessaires aupres d'un groupe de 
jeunes adultes et un groupe de personnes agees en sante\ Cela sera done l'objectif du premier 
article de la these (Chapitre 3). 
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b) £purer la liste des facteurs de risque de chute et identifier ceux qui sont plus correles avec 
l'habilete" a r&ablir l'6quilibre. Chacun de ces facteurs de risque de chute est associ6 a une 
capacity sensori-motrice, perceptuo-sensorielle ou cognitive. Parmi tous les facteurs de risque 
identifies a ce jour, il faut ainsi determiner les capacity des personnes Sgees vieillissant 
normalement qui influencent le plus l'liabilite" a r&ablir son 6quilibre. Ces capacity seront 
evaluees a l'aide d'une batterie de tests clinques (variables cliniques) et pendant la tSche du 
r6tablissement de l'equilibre en laboratoire (variables experimentales) a l'aide de l'experience 
de la tour inclin£e. Toutes les variables obtenues seront corr61ees avec la performance en 
laboratoire. Cela sera done I'objectif du deuxieme article (Chapitre 4 : variables cliniques) et 
du troisieme article (Chapitre 5 : variables exp6rimentales). 
c) D6tenniner si les variables experimentales les plus corr61ees avec la performance 
demontrent aussi un haut degr6 d'association avec Tangle d'inclinaison incrementale. Cela 
nous permettra de corroborer l'hypothese que le niveau d'utilisation des capacites pendant la 
tSche augmente avec la progression du degre de difficult6 de celle-ci. Cela sera done I'objectif 
du quatrieme article de la these (Chapitre 6). 
Dans un deuxieme temps (Tableau 1.3), il faut d6montrer les relations de cause a effet des 
capacit6s les plus fortement associ6es a la performance du r&ablissement de P6quilibre. II faut 
done prouver qu'une deTicience dans l'une ou l'autre des capacit6s les plus importantes 
influencent Thabilit6 a r^tablir son 6quilibre. 
Finalement, dans un troisieme temps (Tableau 1.3), il faut demontrer l'efficacit6 
d'interventions sur les capacity les plus importantes. H faut done demontrer qu'une 
intervention pour ameliorer l'une ou l'autre des capacity des personnes Igees les plus 
importantes modifie la performance lors du r6tablissement de l'equilibre 
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Tableau 1.3 : R6sum6 des trois Etudes a effectuer pour ameliorer 1'identification des personnes 
h risque de chute et la prevention des chutes. 
Etude A : Require la liste des facteurs de risque de chute 
Determiner les capacites des personnes agees vieillissant normalement qui influencent le plus l'habilite a retablir 
son equilibre pour dviter une chute. 
Etude epidemiologique Al 
Determiner les capacites des 
personnes agees vieillissant 
normalement qui differencient le 
plus un groupe de chuteurs et de 
non chuteurs. 
Etude experimentale A2 
Determiner les capacites des 
personnes agees vieillissant 
normalement ayant la plus forte 
association avec une tache a la 
limite du retablissement de 
l'equilibre. 
Etude theoriques A3 
Demontrer qu'un modele 
biomecanique n'incorporant que les 
capacites les plus importantes 
permet de simuler la limite du 
retablissement de l'equilibre. 
Etude B : Demontrer les relations de cause a effet des capacites les plus importantes 
Demontrer qu'une deficience dans l'une ou l'autre des capacites des personnes agees les plus importantes 
influence l'habilit6 a retablir son equilibre pour eviter une chute. 
Etude 6pidemioloj»ique Bl 
Demontrer qu'une deficience dans 
l'une ou l'autre des capacites des 
personnes agees les plus 
importantes augmente le risque de 
chute. 
Etude C: Demontrer Pefficaciti d' 
Etude experimentale B2 
Demontrer qu'une deficience 
(reelle ou artificiellement generee) 
dans l'une ou l'autre des capacites 
des personnes agees les plus 
importantes diminue l'habilite a 
reussir une tache a la limite du 
retablissement de l'equilibre. 
Etude theoriques B3 
Demontrer qu'un modele 
biomecanique incorporant une 
deficience dans l'une ou l'autre des 
capacites les plus importantes 
permet de simuler la diminution de 
la limite du retablissement de 
l'equilibre. 
nterventions sur les capacites les plus importantes 
Demontrer qu'une intervention pour rem£dier a une deficience dans l'une ou l'autre des capacites des personnes 
agees les plus importantes influence l'habilite a retablir son equilibre pour 6viter une chute. 
Etude epidemiologique CI 
Demontrer qu'une intervention 
pour remeclier a une deficience 
dans l'une ou l'autre des capacites 
des personnes agees les plus 
importantes diminue le risque de 
chute. 
Etude experimentale C2 
Ddmontrer qu'une intervention 
pour remMer a une deficience 
dans l'une ou l'autre des capacites 
des personnes agees les plus 
importantes ameliore l'habilite a 
reussir une tache a la limite du 
retablissement de l'equilibre. 
Etude theoriques C3 
Demontrer qu'un modele 
biomecanique incorporant 
reiimination d'une deficience dans 
l'une ou l'autre des capacites les 
. plus importantes permet de simuler 
['augmentation de la limite du 
retablissement de l'equilibre. 
Cette these de doctorat se preoccupera de realiser l'6tude experimentale A2. EUe contribuera 
done a require le nombre de facteurs de risque de chute (Tableau 1.3). Ses r6sultats serviront 
de base pour pouvoir effectuer les 6tudes successives. 
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1.8 OBJECTIFS 
L'objectif general de cette these de doctorat est done d'etablir si la direction de la perte 
d'6quilibre ainsi que Tage influencent la performance du r6tablissement de T6quilibre a la 
limite du possible et, lesquelles des capacit6s d'un groupe de jeunes adultes et d'un groupe de 
personnes Sgees en sante sont les plus corr61ees avec la performance dans chaque direction. 
Objectif specifique 1 : Determiner Tangle d'inclinaison maximal, vers Tavant, Tarriere, le 
cote dominant et le c6te" non-dominant, a partir duquel des personnes agees (groupe cas) et des 
jeunes adultes (groupe controle) en sante peuvent etre soudainement relSches et tout de m6me 
r&ablir leur equilibre en faisant un seul pas. (Article 1, Chapitre 3) 
Hypothese 1 : L'angle d'inclinaison maximal des jeunes adultes sera plus grand que celui des 
personnes Sgees et cette difference avec TSge sera affectee par la direction d'inclinaison. 
Objectif specifique 2a: Pour chaque direction de Tinclinaison, determiner les capacites 
sensori-motrices, perceptuo-sensorielles et cognitives des participants, mesurees a Taide de 
tests cliniques, qui predisent le mieux Tangle d'inclinaison maximal. (Article 2, Chapitre 4) 
Hypothese 2a: Un petit nombre de variables cliniques sera suffisant pour predire Tangle 
d'inclinaison maximal pour chaque direction de Tinclinaison. 
Exemple 2a: L'angle d'inclinaison maximal vers Tavant augmentera avec une augmentation 
de la puissance maximale de la hanche disponible en flexion. 
Objectif specifique 2b: Pour chaque direction de Tinclinaison, determiner les mesures de 
performances sensori-motrices et perceptuo-sensorielles des participants, mesurees 
experimentalement lors du retablissement de Tequilibre (vitesse d'initiation, vitesse 
d'execution, geometric, energetique et strategic de controle de la reponse), qui predisent le 
mieux Tangle d'inclinaison maximal. (Article 3, Chapitre 5) 
24 
Hypothese 2b: Un petit nombre de variables expenmentales sera suffisant pour pr&iire 
Tangle d'inclinaison maximal pour chaque direction de Tinclinaison. 
Exemple 2b : L'angle d'inclinaison maximal vers Tavant augmentera avec une augmentation 
de la vitesse du pas vers Tavant utilised. 
Objectif specifique 3 : Pour chaque direction de Tinclinaison, determiner comment Tangle 
d'inclinaison incremental influence le degre" d'utilisation des capacit6s sensori-motrices et 
perceptuo-sensorielles des participants (les mesures de performances) identifiees en 2b. 
(Article 4, Chapitre 6) 
Hypothese 3 : Les variables experimentales identifiees en 2b seront infiuencees par Tangle 
d'inclinaison incremental pour chaque direction de Tinclinaison. 
Exemple 3 : La vitesse du pas vers Tavant utilisee augmentera avec Taugmentation 
incrementale de Tangle d'inclinaison initial vers Tavant. 
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CHAPITRE 2 
METHODOLOGIE 
2.1 Participants, echantillonnage et recrutement 
Un echantillon de convenance de 32 personnes en sant6 a €\€ evalue": un groupe de 16 jeunes 
adultes (22.9±3.1 ans) et un groupe de 16 personnes Sgees (68.1±5.8ans). Puisque les taches 
experimentales, surtout celles relative au r&ablissement de l'equilibre, sont exigeantes, des 
criteres d'eligibility ont 6t€ mis en place. Un participant, ayant obtenu un score de plus de 
deux deviations standard sous la valeur moyenne normale pour son groupe d'&ge pour 
n'importe lequel des tests cliniques ci-dessous, fut exclu. Pour minimiser le risque de fractures 
lors de la t&che du r6tablissement de l'6quilibre, tous les participants Sg6s furent soumis a une 
mesure de leur density osseuse par osteodensitom6trie (DEXA). Les participants ayant une 
densit6 osseuse de plus de 2.5 deviations standard sous la valeur moyenne normale, pour les 
jeunes adultes, furent exclus du projet (Taylor BC, 2004). 
2.2 Evaluation des capacites 
Les capacites sensori-motrices, les capacity perceptuo-sensorielles, les capacites cognitives, 
la medication et l'hypotension orthostatique ont 6te" 6valu6es lors de tests cliniques. Quelques-
unes de ces capacit6s ont aussi 6\£ mesur^es lors d'un test a la limite du r6tablissement de 
l'equilibre. Tous les tests cliniques sont utilises couramment dans le domaine et ont tous €t€ 
valid6s par de nombreuses 6tudes. 
2.2.1 Evaluation clinique 
Capacites sensori-motrices 
La performance a la marche a 6t6 6valu6e avec le Timed Up and Go (Thompson M et al, 1995 
Podsiadlo D et al., 1991). La personne se leve, marche sur une distance de 3 m, tourne et 
revient s'asseoir. L'epreuve complete fut chronom&ree. La vitesse de marche fonctionnelle et 
34 
maximale a 6t6 estimee par le temps necessaire pour parcourir une distance de 5 metres (Wade 
DT, 1992). 
La force generate des membres inferieurs a 6te evaluee par le test Sit to Stand (Bohannon, 
1995). Lors de ce test, la personne doit se lever, puis s'asseoir sur la chaise, les bras croises sur 
la poitrine, a cinq reprises successives, le plus rapidement possible. La force musculaire des 
membres sup&ieurs a 6t6 evaluee avec un test de prehension (Desrosiers J et al, 1995). 
La coordination des membres sup&ieurs et inferieurs a &e" evaluee par le test «doigt-nez » 
(Desrosiers et al, 1995) et par le «lower extremity motor coordination test (LEMOCOT)» 
(Desrosiers et al, 2005), respectivement. Dans les deux tests le sujet doit deplacer un doigt de 
la main ou le gros doigt du pied le plus rapidement possible entre le nez et une cible ou entre 
deux cibles, respectivement. Le r&ultat du test correspond au nombre de repetitions complete 
effectuees a l'int6rieur d'une p6riode de 20s pondere" par le nombre d'erreurs commis. 
L'amplitude de mouvement maximale des articulations des membres inferieurs et superieurs a 
6t6 evaluee par une simple observation fonctionnelle dans le but d'exclure des conditions 
manifestement anormales. (Pedretti et Zoltan 1990) 
La force maximale isom&rique de la hanche (flexion, extension, abduction et adduction), du 
genou (flexion et extension) et de la cheville (flexion dorsale et flexion plantaire), ainsi que la 
puissance maximale, la vitesse maximale et la vitesse a la puissance maximale de ces 
articulations en isotonique, ont 6te" mesur6es a l'aide d'un dynamometre (Biodex, Shirley, NY) 
(Cahalan TD et al., 1989; Borges O, 1989, Sepic SB et al, 1986; Dean JC et al, 2004). Dans le 
cas de la mesure isotonique (charge constante de 50%, 25% et 1% du maximum isom^trique), 
pour calculer la puissance maximale theorique, nous avons reconstruit la courbe puissance-
vitesse (Smeesters et al, 2002). En sachant la vitesse maximale correspondant a une charge 
donnee, nous avons report6 sur un graphique la puissance a cette vitesse maximale (le produit 
entre la vitesse et la force appliquee a chaque instant de temps) et la vitesse maximale elle-
m6me. Ensuite nous avons lie* les points avec la parabole qui approximait le mieux ceux-ci. Le 
maximum de la parabole representait la puissance maximale theorique du sujet (Figure 2.1). 
Le protocole experimental utilise avec le Biodex est presents au Tableau 2.1. 
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Figure 2.1: Relation puissance-vitesse anguiaire lors d'un test avec le Biodex. Tiso = 
maximum isom&rique, V = Vitesse, VMAX = vitesse maximale atteignable, PMAX = puissance 
maximum theorique (carr6 bleu) 
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Tableau 2.1: Protocole Biodex pour 1 Evaluation de la force et de la puissance musculaire 
Cluvillf 
Position anatomique de reji) 
( i l ' l l O U Handle 
r
ence: position debout avec la cheville a 0° deflexion dorsale et 
plantaire, le genou a 0° deflexion et extension et la hanche a 0° deflexion et extension. 
- force isometrique maximale en 
flexion plantaire a un angle de 5° 
de flexion dorsale par rapport a la 
position de reference 
- force isometrique maximale en 
flexion dorsale a un angle de 20° 
de flexion plantaire par rapport a 
la position de reference 
- vitesse et puissance maximale en 
flexion plantaire et dorsale a 
l'interieur du ROM allant de -5° 
a 30° de flexion plantaire sous les 
trois conditions suivantes : 
o charge de 50% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 25% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 1 % de la force 
maximale isometrique 
- force isometrique maximale en 
flexion a un angle de 20° de 
flexion par rapport a la position 
de reference 
- force isometrique maximale en 
extension a un angle de 70° de 
flexion par rapport a la position 
de reference 
- vitesse et puissance maximale en 
flexion et extension a l'interieur 
du ROM allant de 10° a 90° de 
flexion sous les trois conditions 
suivantes: 
o charge de 50% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 25% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 1 % de la force 
maximale isometrique 
- force isometrique maximale en 
flexion a un angle de 0° de 
flexion par rapport a la position 
de reference 
- force isometrique maximale en 
extension a un angle de 60° de 
flexion par rapport a la position 
de reference 
- force isometrique maximale en 
abduction a un angle de 0° 
d'abduction par rapport a la 
position de reference 
- force isometrique maximale en 
adduction a un angle de 20° 
d'abduction par rapport a la 
position de reference 
- vitesse et puissance maximale en 
flexion et extension a l'interieur 
du ROM allant de 0° a 70° de 
flexion sous les trois conditions 
suivantes : 
o charge de 50% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 25% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 1% de la force 
maximale isometrique 
- vitesse et puissance maximale en 
abduction et adduction a 
l'interieur du ROM allant de 0° a 
30° d'abduction sous les trois 
conditions suivantes: 
o charge de 50% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 25% de la force 
maximale isometrique 
o charge de 1% de la force 
maximale isometrique 
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Pour estimer le control posturale dvnamique de fa9on clinique, nous avons utilise le 
« functional reach test» (Duncan WP et al. 1990, Brauer S et al. 1999). Le « functional reach 
test» est une mesure de la distance maximale que une personne est capable d'atteindre avec le 
bout de ses doigts en se penchant et en allongeant ses mains vers l'avant, le c6t6 dominant et 
le c6t6 non-dominant. L'equilibre a 6t€ evalu6 par l'epreuve unipodale sur une jambe 
chronom6tree (Bohannon et al., 1984) ainsi que par revaluation de la stability posturale (avec 
les yeux ouverts et les yeux ferm6s) et des limites de stability statique et dynamique a l'aide 
d'une plateforme de force (Allison M et al., 1997; Horak F, 1997, Corriveau H et al., 2000, 
Owings et al, 2000; Oliveira et al, 1996). Les parametres 6values pour la stabilit6 posturale et 
pour les limites de stability statiques et dynamiques ont 6t6 choisis parmi les mesures les plus 
souvent utilisees dans ce domaine (Tableau 2.2). Toutes ces mesures ont done fait preuve de 
fiabilite\ precision et rep6tabilit6. Le signal brut lie" au deplacement du centre de pression 
(COP) a 6t6 obtenu a l'aide d'une plateforme de force (OR6-7, AMTI, Newton, MA). La 
plateforme de force a 6t6 6chantillonn6e a 1 KHz et les signaux ont 6t6 filtr6s (Butterworth) a 
une frequence de coupure d&erminee par analyse r£siduelle (Winter D, 2005). Un programme 
en Labview a 6t6 concu pour permettre d'effectuer les tests de facon standardisee et, a meme 
temps, de calculer les parametres d6sir6s (Figures 2.2, 2.3, 2.4). Le.protocole de mesure est 
decrit dans le Tableau 2.3. 
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Tableau 2.2 : Resume" des variables mesurees lors des tests de stabilite posturale et de limites 
de stability Les X indiquent si la variable a €t€ calculee lors de Fepreuve 
\ i ir i i ihK 
Ntabi l ik 
| )(ishii;iU 
DiTinition 
t q u k l 
standing) 
Limites 
de 
stabilite 
statkjues 
Limites (ki 
stabilite 
dynamiques 
Position du COP 
A emplacement 
(sway) 
Vitesse moyenne 
(sway speed) 
Distance COP 
Stabilogramme avec 
I'algorithme 
d'Oliveira et al 
(1996) 
Position anteropost6rieure et 
m6diolaterale moyenne ± ecart 
type du centre de pression (COP) 
par rapport au centre de la 
plateforme de force. 
Position ant6ropost6rieure et 
m6diolaterale moyenne ± ecart 
type du COP durant la limite de 
stability pat rapport a celle durant 
la stability posturale. 
Distance entre le 5eme et le 
95eme percentile de la 
distribution du COP selon l'axe 
anteroposterieur et m6diolateral 
Vitesse moyenne du COP selon 
l'axe anteroposterieur et 
m6diolateral 
Distance totale parcourue par le 
COP 
Axes anteroposterieur et 
m6diolat6ral, angle et aire de 
1'ellipse formee par le 
d6placement du COP 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
X 
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Tableau 2.3 : Protocole experimental pour revaluation de la stabilite posturale (quiet standing) 
et des limites de stabilite" statiques et dynamiques. 
Stabiliti posturale 
statique (quiet 
standing) 
Protocole c\ peri men kile 
Le sujet doit rester debout pendant 20 seconds durant lesquelles la position 
du COP est enregistree. 
La position initiale du COP est enregistree pendant 3 seconds. La moyenne 
de cette position du COP est ensuite calculde et consid6ree comme point de 
reference. 
Limites de stabiliti 
statiques 
Limites de stabiliti 
dynamiques 
Ensuite, le sujet s'incline le plus loin possible vers la direction preetablie en 
gardant le corps droit et sans decoller les pieds du sol. L'inclinaison 
maximale est maintenue pendant 3 seconds. Le test est r6p6te pour les 4 
directions: avant, arriere, c6t6 dominant et c6te non dominant. 
La position initiale du COP est enregistree pendant 3 seconds. La moyenne 
de cette position du COP est ensuite calcuiee et considered comme point de 
reference. 
Ensuite, le sujet effectue des oscillations, pendant 15 seconds en allant le plus 
loin possible, soit vers 1'avant et 1'arriere soit vers la droite et la gauche en 
gardant le corps droit et sans decoller les pieds du sol. 
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Figure 2.2 : Page d'accueil du programme de stabilit6. 
Figure 2.3 : Onglet du programme de stability relatif a la partie acquisition. 
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Figure 2.4 : Onglet du programme de stabilite relatif a la visualisation des r6sultats. 
Capacity perceptuo-sensorielles 
Les temps de reaction simple et avec un choix ont et6 6valu6s aux membres superieurs tandis 
que le temps de reaction simple ainsi que le temps de freinage a €i€ mesur6 aux membres 
inferieurs (Lord SR et al., 2003). Ceci a €t€ fait a l'aide d'un programme appete Reflexus, 
developp6 au Centre de Recherche sur le Vieillissement de I'lnstitut Universitaire de Geriatrie 
de Sherbrooke. Reflexus utilise la souris pour le test des membres superieurs et la p6dale sur 
l'acc616rateur ou le frein pour le test des membres inferieurs (Figure 2.5 et 2.6). Lorsque la 
lumiere (Mode simple 1) ou une des lumieres (Modes choix 2 (2x2) et 3 (6x6)) s'allume, mais 
surtout pas avant qu'elle s'allume, le participant doit le plus vite possible, selon l'appareillage 
utilise' 
- Appuyer sur le bouton principal de la souris sans soulever Pindex dominant (Temps de 
reaction des membres superieurs simple ou avec choix) 
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- Appuyer sur la peaale sur l'accelerateur sans soulever le pied droit (Temps de r6action des 
membres inferieurs simple) 
- Soulever le pied droit de l'accelerateur et appuyer sur la peaale sur le frein (Temps de 
freinage) 
Figure 2.5 : Les tests de temps de reaction des membres superieurs avec la souris se font dans 
les trois modes. Les tests de temps de r6action des membres inferieurs avec la p6dale sur 
l'accelerateur et les tests des temps de freinage total avec la peciale sur le frein ne se font que 
dans le Mode simple. 
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Figure 2.6 : Configuration experimentale du REFLEXUS. II est possible d'identifier la p&lale 
d'acceldrateur, la p6dale du frein et la souris. 
Nous avons aussi mesure" le temps de reaction (lever le pied) et le temps de mouvement (faire 
le pas) avec choix d'un pas (avec ou sans retroaction) a 1'aide d'un outil developpe" au Centre 
de Recherche appeie" DancePad (Lord SR et al., 2001; Luchies CW et a, 2002). Lors de ce test 
le participant devait faire un pas le plus rapidement possible avec le pied dominant ou non 
dominant vers une cible lorsque celle-ci s'illuminait, mais surtout pas avant qu'elle s'iUumine. 
Les cibles 6taient 8 carres positionnes a l'interieur d'un carre" plus grand (figure 2.7). 
La sensibility distale a €\€ mesuree par le toucher 16ger sur les index, les malleoles et les gros 
orteils et la vibration (seuil de perception et de disparition) sur les index et les gros orteils. Les 
filaments de Semmes-Weinstein (Semmes J et al., 1960) ont 6t€ employes pour evaluer le 
toucher 16ger et le Vibrometre Type IV (Somedic, AB, Suede) pour la vibration (Hilz MJ et al, 
1998). 
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Figure 2.7 : Le DancePad (gauche) est compose" d'une case centrale ou le participant se tient 
debout et de 8 autres cases autour de la case centrale dans lesquels le participant peut faire un 
pas. Une retroaction visuelle (droite) peut aussi Stre fournie a l'ecran. 
Trois types devaluations visuelles ont 6t6 faites, l'acuit6 distale utilisant la carte de Snellen 
(McGraw P et al., 1995), la vision penpherique de chaque ceil en utilisant revaluation de 
Bouska (Bouska MJ, 1983) et la sensibilit6 aux contrastes en utilisant le Vision Contrast Test 
System (Vistech Consultants Inc., 1988.). 
Pour depister les problemes li6s au svsteme labyrinthique, un instrument evaluant 1'integration 
sensorielle, i.e. le Clinical Test for Sensory Integration on Balance, a 6t6 employed (Shumway-
Cook A et Horak FB, 1986). Pour ce test, le sujet doit demeurer 30 secondes debout pieds nus, 
sur une surface dure ou une surface souple (foam). Le test pr6voit 6 conditions differentes : 
A. Yeux ouvert, pieds nus 
B. Yeux ferm6s, pieds nus 
C. Yeux ouverts, pieds nus avec le d6me 
D. Yeux ouvert, pieds nus sur le foam 
E. Yeux fermes, pieds nus sur le foam 
F. Yeux ouverts, pieds nus avec le d6me et sur le foam 
Le degr6 d'oscillation, sur une echelle de 1 (minimal), 2 (leger), 3 (mod6r6) et 4 (chute), a 6t6 
6valu6. 
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Capacitis cognitives 
Pour valider 1'absence de deficiences cognitives chez les participants nous avons utilise le 
modified mini-mental state (3MS) test (Desrosiers J et al, 1997). Les capacites attentionnelles 
ont 6t6 evaluees par le Trail Making Test (Tombaugh, 2004), La premiere partie de l'6preuve 
consiste a relier dans l'ordre des chiffres r6partis de fa9on aleatoire sur une feuille de taille 
r6guliere (ex : 1, 2, 3, ...)• Elle permet d'6valuer la rapidite du traitement de rinformation. La 
seconde partie, 6value la capacity d'alterner de facon s6quentielle des chiffres et des lettres 
(ex : 1 A, 2B, 3C, .. .)• Elle nous donne ainsi, des informations sur la fiexibilite mentale et sur 
la capacity a rester attentif dans un contexte d'attention partag6e. Le temps n6cessaire a la 
realisation de chacune des deux parties est comptabilise en secondes. Finalement, le test de 
Stroop (Stroop JR, 1935; Spreen O et Strauss, 1991) a 6t6 utilise pour evaluer un des aspects 
des fonctions executives, plus specifiquement, la capacite d'inhibition de rinformation non 
pertinente. Dans ce test, on mesure le temps pris par une personne pour dire la couleur de 
l'encre avec laquelle sont ecrits des mots de couleur (ex : si le mot de couleur « vert» est ecrit 
a l'encre bleu, la reponse est bleu pas vert). 
Mesures sociodimographiques 
Pour chaque sujet les mesures suivantes ont aussi 6t6 effectuees: §ge, sexe, taille, poids, 
dimensions des pieds (largeur et longueur), hypotension orthostatique de la pression arterielle 
(Heitterachi E et al. 2002) et l'intensite de la peur de chuter avec le activities-specific balance 
confidence scale (Powell et Myers, 1995). 
Un exemple des resultats de revaluation clinique pour un sujet est presente dans I'appendice 
2.1. 
2.2.2 Evaluation du retablissement de Pequilibre 
Pour la tSche du retablissement de l'equilibre, deux visites de trois heures ont ete necessaires 
pour permettre le deroulement de l'experience sans fatiguer le sujet. Apres avoir pose les 
detecteurs eiectromyographiques et optoeiectroniques sur le participant nous avons demande a 
celui-ci de se placer debout avec les bras croises sur sa poitrine et ses pieds ecarte l'un de 
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l'autre de 10 cm minimum pour les inclinaisons avant (Thelen et al., 1997; Wojcik et al., 
2001) et arriere ou ses pieds Tun k c6t€ de l'autre pour les inclinaisons sur le cote. Le 
participant a 6t€ inclin6 vers l'avant (Figure 2.8 et 2.9), vers l'arriere, vers son cot6 dominant 
et son c6te" non-dominant tout en etant support^ par un cable attache a une ceinture pelvienne. 
Se faisant, nous avons verifi6 qu'il gardait sa tete, son tronc et ses extremites en ligne droite, 
ainsi que une posture adequatement equilibr6e entre les deux pieds d'appui (egale pour les 
inclinaisons avant et arriere et un peu plus importante, du cote de l'inclinaison pour les 
inclinaisons sur le c6te> L'angle d'inclinaison initial a 6t6 contr61£ en ajustant la longueur du 
cable. Apres un d£lai al6atoire, la chute fut provoquee en rel&chant £lectroniquement le cSble 
de contr61e d'inclinaison. L'angle d'inclinaison initial fut augment^ en increments de 2.5 deg, 
jusqu'a ce que le participant ne parvenait plus a r&ablir son equilibre (plus d'un pas effectue-
ou plus de 20 % du poids du corps support^ par le hamais de security (Cyr et Smeesters, 
2009a) a deux reprises a un angle d'inclinaison donn6. L'angle d'inclinaison maximale a 6t6 
utilise comme mesure de performance de la tache de retablissement de l'6quilibre, de la m6me 
maniere que le temps de course est la mesure de la performance d'un sprinter. Chaque 
participant a effectue' le test pour deux directions d'inclinaison (selon un ordre aleatoire) par 
visite et environ une douzaine d'essais par direction. Des periodes de repos (environ 10-15 
min selon les circonstances) ont separe les differentes directions prevues a chaque visite pour 
eviter l'apparition de la fatigue chez le sujet. 
Cellule [j Systeme de harnais 
de charge * T ^ de security 
Cellule 
de charge 
Electro 
aimanl 
ae cnarg< 
n t ^ \ Cable de contr61e 
d'inclinaison 
Platefonne Plateforme 
1&2 3 
Figure 2.8 : Perturbation d'inclinaison initiale. 
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Figure 2.9 : Configuration initiale pour le protocole de tour inclinee. 
Mesures ilectromyographiques (EMG) 
Les temps de latence EMG ont 6t6 mesures par la difference entre le temps de relSchement de 
I'inclinaison et le temps d'initiation de l'activite' musculaire (Thelen DG et al., 2000). Les 
electrodes EMG (Delsys, Boston, MA) positionn^s sur les muscles jumeaux et les jambiers 
anterieurs des deux membres inferieurs, ont €t€ echantillonnes a 1 KHz, rectifies et filtres avec 
une fenStre moyenne mobile de 15ms (Cyr et Smeesters, 2009b). Le choix des muscles a 6t6 
fait en se basant sur l'6tude de Thelen et al (2000) dans laquelle les auteurs n'ont pas demontr6 
d'in6galit£s entre le temps de latence de differents muscles (gastrocnemius, tibialis, rectus-
femoris). 
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Mesures de cellules de charges 
Le temps de reaction est mesure par la difference entre le temps de relachement de 
l'inclinaison prealable et le temps de l'augmentation initiale de la force verticale sous le pied 
effectuant le pas (Thelen et al., 1997; Wojcik et al., 1999). Le temps de transfer! du poids est 
deTini comme la difference entre le temps oil la force verticale augmente sous le pied qui fait 
le pas et le temps de decollage (lv=0) du pied effectuant le pas. Le temps du pas est mesure' 
par la difference entre le temps de decollage et d'atterrissage (F^O) du pied effectuant le pas. 
Le temps d'absorption a 6t6 calculi comme la difference entre le temps ou la vitesse angulaire 
du tronc (repr£sent6 par la ligne passant entre les deux trochanters et les deux acromions) dans 
le plan de chute (sagittal ou frontal) devient 6gale a zero et la fin du temps du pas. 
Trois plateformes de force (OR6-7, AMTI, Newton, MA) ont €t€ utilisees, une sous chacun 
des pieds d'appui et une sous le pied effectuant le pas a ratterrissage. Leur position sur le 
plancher a 6t6 changee selon la direction d'inclinaison pour permettre d'acquenr les forces 
sous chaque pied independamment. Une cellule de charge (FD-2, AMTI, Newton MA) a 
mesur6 le poids dans le c&ble d'inclinaison. Le poids sur le harnais a 6\6 mesur6 a I'aide d'une 
deuxieme cellule de charge (MC3A, AMTI, Newton MA) fix6 sur un chariot mobile utilis6 
pour accrocher le hamais lui-mSme. Elles ont toutes 6x6 6chantillonnees a 1 KHz et filtr6s 
(Butterworth) a une frequence de coupure de 40Hz d6terminee par analyse r6siduelle (Winter 
DA, 2005). Un exemple de signaux provenant des plateformes de forces et des cellules de 
charges est pr&ent6 dans la Figure 2.10 et dans le chapitre 3. 
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Temps de reaction 
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Figure 2.10 : Exemple des signaux provenant des plateformes de force et cellules de charges 
(voir aussi chapitre 3). Les signaux sont: cellule de charge sur laquelle le cSble de 
reiachement est attache" (ligne verte a trait), les deux plateformes de force pour le pied qui fait 
le pas (ligne noire pointillee) et le pied de support (ligne bleu pleine) au d6but de T experience, 
et la 3e plateforme de force pour capter ratterrissage du pied qui fait le pas (ligne noire 
pointillee). 
Mesures cinematiques 
L'angle d'inclinaison initial est d6fini comme Tangle dans le plan sagittal (inclinaison avant 
ou arriere) ou le plan frontal (inclinaison sur le c6t6) entre la verticale et la ligne reliant le 
point entre les deux mall6oles laterales et le point entre les deux grands trochanters avant le 
relSchement de T inclinaison. La longueur du pas est mesuree par la distance ant6rieure-
posterieure (inclinaison avant ou arriere) ou m&liale-laterale (inclinaison sur le c6t6) 
parcourue par la malleole laterale du pied effectuant le pas entre T atterrissage et le decollage 
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(Thelen DG et al., 1997; Wojcik LA et al,. 1999). La largeur de pas est definie comme la 
distance m6diale-lat6rale (inclinaison avant ou arriere) ou ant6rieure-post6rieure (inclinaison 
sur le c6t6) parcourue par la malleole laterale du pied effectuant le pas entre son decollage et 
son atterrissage. La hauteur du pas est definie comme la distance verticale entre le maximum 
et le minimum de la position parcourue par la malleole laterale du pied effectuant le pas entre 
son decollage et son atterrissage. 
La vitesse movenne du pas est mesuree par la longueur du pas divise" par le temps du pas. La 
vitesse maximale du pas est definie comme la valeur maximale de la d6riv6e de la position 
anterieure-posteneure (inclinaison avant ou arriere) ou m6diale-lat6rale (inclinaison sur le 
c6t6) du marqueur sur la malleole laterale, entre le temps du decollage et le temps 
d'atterrissage du pied effectuant le pas. L'acceleration maximale du pas est deTini comme la 
valeur maximale de la derivee de la vitesse anteneure-posteneure (inclinaison avant ou 
arriere) ou mediale-laterale (inclinaison sur le c6t6) du marqueur sur la malleole laterale, entre 
le temps du decollage et le temps d'atterrissage du pied effectuant le pas. La position des 
marqueurs (Figure 2.11) a ete calculee a l'aide d'un systeme optodlectronique de capture du 
mouvement (Optotrak, NDI, Waterloo, ON qui a une precision en 3D de 0.01 mm a une 
distance de 2.25 metres) avec 4 senseurs de mouvement (Cappozzo et al., 1995, 2005, Chiari 
et al., 2005). Le signal a 6t6 ensuite echantillonne' a 100 Hz et filtre' (Butterworth) a une 
frequence de coupure de 14Hz d&erminee par analyse residuelle (Winter DA, 2005). La 
position des marqueurs a ete utilisee pour construire un modele de dynamique inverse 3D du 
corps humain (Vakhum - Part II, Cappozzo et al, 2005) et pour determiner les centres de 
rotation des articulations des membres inferieurs (cheville, genou et hanche). Pour le centre de 
rotation de la hanche, nous avons utilise la methode fonctionnelle (Leardini et al., 19.99, 
Cereatti et al., 2004, Gamage et Lasenby, 2002), alors que les centres de rotations des 
chevilles et des genoux ont ete determine geometriquement (Davis et al., 1991). Les angles 
aux articulations en 3D, appeies angles d'Euler, ont ete calcuies selon la rotation « Cardan » 
pour eviter l'apparition d'une singularite et pour qu'ils representent mieux les deplacements 
des angles articulaires anatomiques. 
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Figure 2.11: Positionnement des marqueurs pour la capture du mouvement en 3D et pour 
permettre la construction d'un modele de dynamique inverse. 
Mesures de dynamiques inverses 
Des modeles de dynamiques inverses 3D, utilisant des segments rigides (pied, jambe et cuisse 
de la jambe effectuant le pas et un segment combine" tete-bras-tronc-jambe d'appui) et des 
joints sans friction, mis a l'echelle anthropom&rique (Winter DA, 2005) de taille et de poids 
pour chaque participant, ont 6t6 utilises pour quantifier les moments et puissances articulaires 
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utilises a la cheville, au genou et a la hanche de la jambe effectuant le pas du relSchement de 
rinclinaison au r&ablissement de l'equilibre (Wojcik LA et al., 2001). (Figure 2.12) 
nmmwt •« . • • . !>> 
9 
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Figure 2.12 : Positions anatomiques des systemes de r6ferences sur le corps avec Forientation 
des axes et des plans anatomiques. 
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Un exemple des feuilles de laboratoire pour revaluation du r6tablissement de l'6quilibre pour 
un sujet est presente dans l'appendice 2.2. 
2.3 Analyse statistique des donnees 
Apres avoir d6crit les caracteristiques des participants a Tetude, les differences au niveau des 
mesures de performances, telles que Tangle d'inclinaison maximale, la longueur, la hauteur, la 
largeur et la vitesse du pas, le temps de reaction, le temps de transfert du poids et la latence 
musculaire, ont ete examinees a Taide d'une analyse de variance (ANOVA) (article 1). Une 
analyse de regression lineaire multiple par degres et des modeles de regression lineaire 
multiple altematifs ont ete utilises pour determiner lesquelles des mesures cliniques (article 2) 
et des mesures experimentales (article 3) predisent le mieux Tangle d'inclinaison maximal 
Enfin, par le biais d'une analyse de regression lineaire selon un modele de croissance non 
conditionnelle (Singer et Willett, 2003), qui prend en charge les variances intra-individuelle et 
inter-individuelle, nous avons examine le type de relation existante entre Tangle d'inclinaison 
incrementale dans chaque direction et les mesures experimentales decoulant de T analyse 
precedente (article 4). 
2.4 Erreurs de mesure 
Tous les tests cliniques ont ete choisis parmi ceux qui sont les plus utilises dans le domaine. 
Tous ces tests on ete pr6cedemment valides concernant les erreurs de mesure, leur fiabilite (en 
anglais: reliability) et leur fideiite (en anglais: accuracy). Pour chaque test, nous avons 
indique dans le texte la reference la plus pertinente. 
Pour les mesure experimentales, tous les calculs sont bases sur les donnees acquises pas le 
systeme de capture du mouvement Optotrak. Ce systeme affiche sur la position des marqueurs 
une resolution de 0.01 mm et une precision de 0.1 mm. Cela veut dire que la resolution sur la 
vitesse des marqueurs, a une frequence d'acquisition de 100 Hz, est de 0.001 m/s 
(v=position/temps), . tandis que la resolution sur Tacceieration est de 0.1 m/s2. 
(a=position/temps2). 
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Pour ce qui se rapporte aux mesures energ6tiques, les erreurs sont plus grandes est ils sont 
associees a plusieurs facteurs : a) estimation de la masse des segments corporels basee sur des 
tables moyennes (Winter DA, 2005), b) estimation de la position du centre masse des 
segments corporels basee sur des tables moyennes (Winter DA, 2005), c) estimation des 
moments d'inertie des segments corporels basee sur des tables moyennes (Winter DA, 2005). 
A cela s'ajoute les artefacts de mesure sur la position des centres articulaires dus au 
mouvement de la peau et des hypotheses associees a la d6termination de leur emplacement 
anatomique. 
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APPENDICE 2.1 - Evaluation clinique 
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3.1 ABSTRACT 
The effects of age and loss of balance direction on the kinematics of the threshold of 
balance recovery have not been quantified, despite epidemiological and experimental 
evidence of their importance. We determined the maximum lean angles from which 16 
younger (22.9±3.1yrs) and 16 older (68.1±5.8yrs) healthy adults could be suddenly 
released and still recover balance using a single step for i) forward, ii) dominant side, 
iii) non-dominant side and iv) backward leans. Results showed that the maximum lean 
angles were 32% greater for younger than older adults. Maximum lean angles were also 
23% and 31% greater for forward leans than for side and backward leans, respectively. 
Finally, the age related reduction in maximum lean angles was 41% smaller for 
backward leans compared to the other lean directions. This decreased ability with age 
and lean direction to recover balance and avoid a fall appeared to be due to declines in 
response initiation, execution and geometry. Finally, there were no significant 
differences between dominant and non-dominant leans. Therefore, we have 
demonstrated that both age and loss of balance direction affect the ability to recover 
balance and avoid a fall. In experiments at the threshold of balance recovery, it is thus 
important to use forward, side and backward postural perturbations. However, unless 
asymmetry is suspected, it is not necessary to use both dominant and non-dominant 
postural perturbations. 
Abstract Word Count: 224 / 250 words 
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3.2 INTRODUCTION 
Falls are the second leading causes of deaths after transport incidents and the leading 
causes of hospitalizations due to unintentional injury in Canada.1 Moreover, the rate of 
injury deaths related to falls for adults 65yrs or over is 24.4 times that for adults 25-
64yrs. Similarly, the rate of injury hospitalisations related to falls for adults 65yrs or 
over is 8.8 times that for adults 25-64yrs. Finally, the ensuing costs are not negligible, 
as adults 65yrs or over represent 46% of the direct costs and 33% of the total costs of 
falls in Canada for a total of over 2 billion dollars per year.1 
Despite this, only a small number of studies have attempted to take tasks related to falls 
to the threshold of balance recovery. Indeed, although balance recovery in response to 
small and medium postural perturbations has been studied for many years, there are 
unfortunately still too few studies that have looked at balance recovery in response to 
sufficiently large postural perturbations that avoiding a fall is not always possible.2"12 In 
fact, only four studies have compared the threshold of balance recovery between healthy 
older (mean: 72yrs) and younger (mean: 25yrs) adults, showing a 31% to 64% decrease 
with age for initial lean and tripping postural perturbations in the forward 
direction.5'9,10,12 Therefore, the knowledge at the threshold of balance recovery is still 
very limited. 
In particular, the effects of age and loss of balance direction on the threshold of balance 
recovery have not been really quantified, despite epidemiological and experimental 
evidence of their importance. Indeed, case-control studies have shown that side falls, 
compared to other fall directions, increase hip fracture risk 3 to 5 times.13"17 
Furthermore, experimental studies have shown that loss of balance direction affects the 
kinematics of compensatory steps taken following small and medium postural 
perturbations.18,19 Finally, to our knowledge, Hsiao and Robinovitch are the only ones to 
have experimentally explored balance recovery in response to large postural 
perturbations in more than one direction, but only in younger adults.20 
Therefore, the purpose of this study was to quantify the effects of age and loss of 
balance direction on the kinematics of the threshold of balance recovery. To do so we 
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determined the maximum lean angles from which healthy younger (YA) and older (OA) 
adults could be suddenly released and still recover balance using a single step for i) 
forward, ii) dominant side, iii) non-dominant side and iv) backward leans. 
3.3 METHODS 
Participants 
Sixteen healthy YA (mean ± standard deviation: 22.9+3.lyrs, 1.71±0.11m, 
65.4±11.0kg) and sixteen healthy OA (68.1±5.8yrs, 1.64±0.08m, 67.8±10.7kg), with an 
equal number of males and females in each group, were recruited within the local 
community. All participants gave informed consent prior to data collection and the 
protocol of the study was reviewed by our Institutional Ethics Committee. All 
participants were screened by a physical therapist to confirm the absence of 
neurological, cognitive and musculoskeletal problems. All OA also underwent a bone 
mineral density test to confirm the absence of osteoporosis. 
Experimental procedure 
All participants wore running shoes and a safety harness attached to an overhead rail by 
a cable whose length was adjusted so that, when they attempted to touch the ground, 
their fingertips brushed against the ground. Participants started from a standing position 
with their arms folded across their chest and the medial borders of their feet 10cm apart, 
for forward and backward leans, or touching, for side leans. They were then leaned 
forward, to their dominant side (over the preferred foot to kick a ball), to their non-
dominant side or backward, while supported by a lean cable attached to a pelvic belt. 
While doing so, they looked straight ahead, maintained their head, trunk and legs in a 
straight line, and kept their knees extended but not hyper-extended. They also kept the 
entire surface of both feet in contact with the ground (except for large forward leans, 
where heels were permitted to liftoff if necessary) and their weight adequately 
distributed over each foot (Figure 3.1): equal weight for forward and backward leans 
and increased weight on the lean side for side leans (as would naturally occur for a push 
postural perturbation). The initial lean angle was controlled by adjusting the length of 
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the lean cable. After a random delay (1.0-3.0s), a loss of balance was triggered with the 
complete release of the lean cable at t=0 (Figure 3.1). The participants were then 
instructed to "attempt to recover balance using a single step" but were otherwise not 
limited regarding which leg to use or whether or not to move their arms. Starting at 
5deg, the initial lean angle was increased in 2.5deg increments at each successful trial, 
until the participant failed to recover balance twice at a given initial lean angle. Balance 
recovery was considered unsuccessful if a participant recovered balance using more 
than one step (stepping failure) or if more than 20% of the participant's body weight22 
was supported by the safety harness cable (harness failure). The four lean directions 
were randomly ordered for each participant, stratifying by age and gender, to balance 
out any learning effect across lean directions. Finally, one 15min rest period was 
introduced between each lean direction to reduce fatigue. 
Measuring instruments and variables 
Kinetic and kinematic data were synchronised and collected at 1000Hz and 100Hz 
respectively. For kinetic data, three force platforms (OR6-7, AMTI, Newton MA) 
measured the loads under each foot prior to lean release and under the step foot after 
touchdown (Figure 3.2, insets). A single component load cell (FD-2, AMTI, Newton 
MA) measured the load on the lean cable and a six component load cell (MC3A, AMTI, 
Newton MA) measured the load on the safety harness cable. For kinematic data, four 
optoelectronic position sensors (Optotrak, NDI, Waterloo ON) measured the three-
dimensional positions of 26 markers: right and left medial aspects of the 1st metatarsals, 
medial aspects of the malleoli and back of the heels as well as right and left lateral 
aspects of the 5th metatarsals, malleoli, mid calves, femoral epicondyles, mid thighs, 
greater trochanters, acromions, temples, elbows and wrists. To confirm the presence or 
absence of stepping failures all trials were also videotaped. The data were processed 
using Matlab (Mathworks, Natick MA). Occasionally missing marker positions were 
spline interpolated. The kinetic and kinematic data were filtered using a zero-phase-shift 
fourth order Butterworth filter at cutoff frequencies determined by residual analysis of 
40Hz and 14Hz, respectively. Finally, the velocities and accelerations of the markers 
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were obtained from the positions by first and second order centered finite differences on 
two and three data points, respectively. 
The main outcome variable acquired was the initial lean angle. It was measured as the 
sagittal (forward and backward leans) or frontal (side leans) plane angle between the 
vertical and the line connecting the midpoint of the two lateral malleoli and the 
midpoint of the two greater trochanters prior to lean release (Figure 3.2). The maximum 
lean angle was thus the greatest initial lean angle for which balance recovery was 
successful. 
One variable evaluated how long after lean release the participants initiated a response 
and five variables evaluated how fast participants executed a response (Figure 3.1). 
Reaction time (RT) was the difference between the time at which the vertical force 
under the step leg started increasing (onset of response at inflection point) and lean 
release. Liftoff (LO) occurred when the vertical load under the step foot became zero. 
Touchdown (TD) occurred when the vertical load under the step foot became non-zero 
again. Therefore, weight transfer time (WTT) was the difference between LO and the 
end of RT and step time (ST) was the difference between TD and LO.21 Mean step 
velocity (meanSV) was step length divided by ST. Maximum step velocity (maxSV) 
was the maximum anterior-posterior (forward and backward leans) or medial-lateral 
(side leans) velocity of the stepping foot lateral malleolus from LO to TD. Similarly, 
maximum step acceleration (maxSA) was the maximum anterior-posterior or medial-
lateral acceleration of the stepping foot lateral malleolus from LO to TD. 
Finally, three variables evaluated the geometry of ,the response. Step length (SL, 
Figure 3.2) and step width (SW) were the anterior-posterior and medial-lateral 
displacements (forward and backward leans) or medial-lateral and anterior-posterior 
displacements (side leans) of the stepping foot lateral malleolus from LO to TD, 
respectively. Step height (SH) was the maximum minus the minimum inferior-superior 
position of the stepping foot lateral malleolus from LO to TD. 
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Data analysis 
Two-way analyses of variance with repeated measures were used to determine the 
effects of age, lean direction and their interaction on our main outcome variable, the 
maximum lean angle, as well as on our other kinematic variables at the maximum lean 
angles. Furthermore, non parametric statistical tests were used to determine the effects 
of age (Mann-Whitney), lean direction (Friedman) and their interaction (Mann-
Whitney) on failure types. Post-hoc paired t-tests (Wilcoxon for failure types) with a 
Bonferroni correction (pi adjusted=N»pi original) for multiple statistical tests were used, p-
Values smaller than 0.05 were considered statistically significant. Note that gender 
effects were not significant and that statistical analyses on normalized data showed 
similar trends. The data were analysed using SPSS vl5.0 (SPSS Inc., Chicago IL). 
3.4 RESULTS 
Maximum lean angles 
Both age (p<0.001) and lean direction (p<0.001) affected the maximum lean angles 
with a significant interaction (p=0.006) between age and lean direction (Table 3.1). 
Maximum lean angles decreased 7.8deg with age (YA=24.2±4.7deg vs. 
OA=16.4±4.9deg). Maximum lean angles for forward leans were 5.8, 5.8 and 7.8deg 
greater than for dominant, non-dominant and backward leans (25.1±5.8deg vs. 
19.3+6.0, 19.4±5.9 and 17.3±3.8deg, respectively). Maximum lean angles for backward 
leans were 2.0 and 2.1deg smaller than for dominant and non-dominant leans 
(17.3±3.8deg vs. 19.3±6.0 and 19.4±5.9deg, respectively). However, there was no 
significant difference between maximum lean angles for dominant and non-dominant 
leans (19.3±6.0deg vs. 19.4±5.9deg, respectively). Finally, the age related reduction in 
maximum lean angles was 41% smaller for backward leans (AyA-0A=5.1deg) compared 
to the other lean directions (AYAOA=8.9, 8.7 and 8.4deg for forward, dominant and non-
dominant leans, respectively). 
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Response initiation, execution and geometry 
At the maximum lean angles, age and lean direction also affected several of the other 
kinematic variables (Table 3.1). Regarding age, RT and WTT were longer; meanSV, 
maxSV and maxSA were slower; and SL and SH were smaller with age. However, age 
did not affect ST or SW. Regarding lean direction, RT was slower for backward leans 
compared to forward leans. WTT was shorter but ST was longer for backward leans 
compared to the other lean directions. MeanSV and maxSV were faster for forward 
leans compared to the other lean directions. MaxSA was slower for dominant and non-
dominant leans compared to forward and backward leans. SL and SH were larger for 
forward leans compared to the other lean directions and SL was also larger for 
backward leans compared to side leans. SW for backward leans was significantly 
different from zero and was larger compared to the other lean directions. However, 
there was no significant difference between any of the other kinematic variables (RT, 
WTT, ST, meanSV, maxSV, maxSA, SL, SH and SW) for dominant and non-dominant 
leans. Finally, significant interactions between age and lean direction existed for RT 
(significant age differences for forward and backward leans only), maxSV (larger age 
difference for forward leans) and SH (larger age differences for dominant leans). 
Failures types 
At lean angles larger than their maximum, participants failed to recover balance 
(Table 3.2). OA were more likely to have stepping (59-75%) vs. harness (25-41%) 
failures, whereas YA were more likely to sustain harness (59-97%) vs. stepping (3-
41%) failures (p<0.047). Lean direction also affected failure type (p=0.032) but only for 
YA (p=0.001), who had more stepping failures for backward (41%) vs. forward (3%) 
leans (p=0.018). Finally, there was no significant interaction between age and lean 
direction for failure type. 
Crossover steps 
Crossover steps (Figure 3.2), typically seen during small and medium postural 
perturbations to the side,19 were rarely seen at the threshold of balance recovery and 
only occurred for non-dominant leans. At lean angles smaller that their maximum, only 
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one male YA (6%) and only two female OA (13%) used crossover steps. Moreover, at 
the maximum lean angles, no YA (0%) and only one female OA (6%) used crossover 
steps. 
3.5 DISCUSSION 
Our results showed that both age and loss of balance direction affected the threshold of 
balance recovery. On the one hand, the maximum lean angles were 32% greater for YA 
than OA. This decreased ability with age to recover balance and avoid a fall appeared to 
be due to declines in response initiation (RT), response execution (WTT, meanSV, 
maxSV and maxSA) and response geometry (SL and SH). On the other hand, maximum 
lean angles were 23% and 31% greater for forward leans than for side and backward 
leans, respectively. This decreased ability with lean direction to recover balance and 
avoid a fall also appeared to be due to declines in response initiation (RT), execution 
(ST, meanSV, maxSV and maxSA) and geometry (SL and SH). Finally, there were no 
significant differences between dominant and non-dominant leans. 
The greatest strength of this study is that it quantified the effect of age on the threshold 
of balance recovery, for the first time, in all four loss of balance directions. We also 
randomized the order of the four lean directions, stratifying by age and gender, to 
balance out any learning effect across lean directions. Finally, we have provided, for the 
first time, data on maxSV, maxSA, SH and SW for both YA and OA and all four lean 
directions. 
The major limitations of this study were first that, unlike real falls, participants were 
aware of the impending occurrence of a loss of balance and second that they wore a 
safety harness. Given the large magnitude of the postural perturbations, both are 
necessary to ensure participant safety. Nevertheless, the random delay in lean release 
maintained a good effect of surprise. Furthermore, the 20% of body weight harness limit 
is a compromise between neglecting small harness loads caused by the movements of 
the safety harness system and rejecting large harness loads caused by the participant 
using the safety harness system to assist in balance recovery.22 Finally, there was a 
learning effect within each lean direction since the initial lean angles were 
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incrementally increased and not randomly ordered. This was done to reduce the total 
number of trials and thus reduce fatigue. 
Despite these limitations, the results we obtained for maximum lean angle, RT, WTT, 
ST, meanSV and SL in YA and OA were similar to those obtained by other authors for 
initial leans in the forward direction.3'5'8'9-1221 
Balance recovery from side leans was more difficult than from forward leans for both 
YA and OA. For side leans, participants had slower meanSV, maxSV and maxSA 
(response execution) as well as smaller SL and SH (response geometry) than for 
forward leans. Furthermore, a decline in response coordination did affect a small 
number of participants, who could not always resist using their dominant leg for non-
dominant leans even though the use of the non-dominant leg provided larger SL 
(Figure 3.2). Limited preliminary trials have suggested that crossover steps might have 
occurred more often for side leans if participants had started with their feet 10cm apart 
(as for forward and backward leans) instead of touching. However, more rigorous tests 
are required to confirm if this is indeed true at small, medium and maximum lean angles 
as well as to determine the effect of this wider initial base of support on the maximum 
lean angles. That being said, the results obtained by Feldman et al. using large support 
surface translations suggest that the best strategy to recover balance from a lateral 
perturbation is to completely avoid the cross-over step.24 
Balance recovery from backward leans was also more difficult than from forward leans 
for both YA and OA. For backward leans, even though participants had shorter WTT 
(response execution) and larger SW (response geometry), they had slower RT (response 
initiation), longer ST and slower meanSV and maxSV (response execution), as well as 
smaller SL and SH (response geometry) than for forward leans. Furthermore, YA had 
more stepping failures for backward vs. forward leans. All this indicates possible 
physical and physiological limitation in executing large backward steps and 
psychological constraints induced by the awkward starting position. 
Therefore, we have demonstrated that both age and loss of balance direction affect the 
ability to recover balance and avoid a fall. In experiments at the threshold of balance 
recovery, it is thus important to use forward, side and backward postural perturbations. 
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However, unless asymmetry is suspected, it is not necessary to use both dominant and 
non-dominant postural perturbations. From a clinical perspective, further analyses are 
currently underway to determine the perceptuo-sensory (ex: reaction time), cognitive 
(ex: attention) and sensory-motor (ex: muscular strength) abilities that best predict the 
maximum lean angles for each lean direction. Similarly, from an experimental 
perspective, further analyses are currently underway to determine the performance 
measures (ex: meanSV and maxSV) that best predict the maximum and incremental 
lean angles for each lean direction. 
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3.7 FIGURES AND TABLES 
Figure legends 
Figure 3.1: Typical lean cable load and step and stance leg vertical ground reaction 
forces for maximum forward (top two graphs), side (middle two graphs) and backward 
(bottom two graphs) lean angles illustrating: reaction time (RT) from lean release (LR) 
to the onset of response (OR), weight transfer time (WTT) from the OR to Liftoff (LO) 
and step time (ST) from LO to .touchdown (TD). Note in particular the body weight 
(BW) distribution over each foot prior to lean release: equal weight for maximum 
forward (step leg = 47±4%BW and stance leg = 53±4%BW) and backward (step 
leg = 47±9%BW and stance leg = 53±9%BW) lean angles and increased weight on the 
lean side for maximum side lean angles (inside leg = 84±13%BW and outside 
leg = 16±13%BW, as shown here the inside leg was the step leg for 63/64=98% of 
maximum side lean angles). 
Figure 3.2: Sagittal plane views of the marker position data for typical participants at 
their maximum forward (top left) and backward (top right) lean angles. Frontal plane 
views of the marker position data for typical participants at their maximum side lean 
angles showing a non-crossover step (bottom left) and a crossover step (bottom right). 
For each of the four lean directions, the measurements of initial lean angle and step 
length (SL) are also shown. Note that only the initial lean position (light gray), 
intermediate position (dark gray) and touchdown position (black) of the right (R) and 
left (L) lateral aspects of the 5th metatarsal (Toes), malleolus (Ankle), femoral 
epicondyle (Knee), greater trochanter (Hip), acromion (Shoulder) and temple (Head) 
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markers are shown. Insets: Horizontal plane views of the three force platform setup for 
each lean direction indicating the approximate position and orientation of the stance 
foot (white) at lean release as well as the step foot (black) at lean release and 
touchdown. 
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Table 3.1: Effects of age and lean direction on kinematic variables at the maximum lean angles 
mean ± standard deviation (N=16) 
Lean 
direction 
Forward 
Dominant 
Non-
dominant 
Backward 
P A * 
P AgexLeu 
direction 
P Lean direction 
Age 
difference [4] 
Lean 
direction 
difference [4] 
Age 
OA 
YA 
OA 
YA 
OA 
YA 
OA 
YA 
OA-
YA 
F-D 
F-ND 
F-B 
D-ND 
B-D 
B-ND 
Maxima 
mlean 
angle 
(deg) 
20.7+4.2 
29.6±3.3 
14.9±4.4 
23.6±3.9 
15.2±5.2 
23.5±2.8 
14.8±2.9 
19.9±2.8 
<0.001 
0.006 
<0.001 
-7.8 
-10.1/-5.5 
5.8 
4.1/7.5 
5.8 
4.0/7.6 
7.8 
6.2/9.5 
-2.0 
-3.4/-0.5 
-2.1 
-3.8/-0.3 
Reactio 
ntime 
(ms) 
RT 
90±13 
72+13 
89±13 
87+10 
92±16 
87±12 
103±13 
88±10 
<0.001 
0.033 
<0.001 
10 
5/15 
-15 
-24A7 
Weight 
transfe 
rtime 
(ms) 
WTT 
163+27 
150±22 
192±69 
137±43 
170±43 
130±28 
112±42 
92+21 
0.001 
0.144 
<0.001 
32 
14/50 
54 
36/72 
-63 
-95/-31 
-48 
-72Z-23 
Step 
time 
(ms) 
ST 
211+37 
202±18 
219±80 
202+34 
217+65 
206+35 
261+43 
233±54 
0.169 
0.570 
0.017 
-41 
-65/-17 
37 
4/70 
36 
2/69 
Mean step 
velocity 
(m/s) 
meanSV 
3.79+0.81 
4.86+0.59 
2.71±0.90 
3.67+0.52 
2.74+0.74 
3.61±0.39 
2.66+0.65 
3.41+0.61 
<0.001 
0.274 
<0.001 
-0.91 
-1.34/-0.48 
1.14 
0.90/1.38 
1.16 
0.97/1.35 
1.29 
1.01/1.58 
Maximum 
step 
velocity 
(m/s) 
maxSV 
5.21±1.04 
6.84±0.95 
3.69±1.14 
4.83±0.66 
3.62±0.95 
4.83+0.55 
3.97+0.84 
4.97+0.74 
<0.001 
0.033 
<0.001 
-1.24 
-1.81/-0.67 
1.76 
1.42/2.11 
1.80 
1.44/2.15 
1.56 
1.27/1.84 
Maximnm 
step 
acceleratio 
nba/s1) 
maxSA 
33.9±10.7 
50.0+7.6 
29.3±11.1 
39.7+7.5 
30.0+10.8 
40.7+7.1 
38.4+8.6 
51.3±11.4 
<0.001 
0.216 
<0.001 
-12.5 
-18.3/-6.8 
7.5 
3.8/11.1 
6.6 
2.7/10.6 
10.3 
5.4/15.2 
9.5 
4.2/14.8 
Step 
length 
(mm) 
[1] 
SL 
779±113 
980+116 
543±125 
730+112 
564±115 
738±116 
673±87 
776±131 
<0.001 
0.104 
<0.001 
-166 
-230/-102 
243 
173/313 
229 
178/280 
155 
97/213 
88 
28/148 
74 
12/136 
Step 
height 
(mm) 
[2] 
SH 
261+33 
293+34 
215+47 
288±28 
230+49 
271+32 
230+47 
260+33 
<0.001 
0.007 
<0.001 
-44 
-66A22 
25 
8/42 
27 
9/44 
32 
11/53 
Step 
width 
(mm) 
[31 
SW 
-1±47 
-15+39 
-3±42 
-20+46 
-7±60 
-21±49 
54±62** 
44+70* 
0.142 
0.995 
<0.001 
-57 
-102/-12 
61 
22/100 
63 
25/102 
OA: Older Adults, YA: Younger Adults, F: Forward, D: Dominant, ND: Non-dominant, B: Backward. Significant p-values (p<0.05) are bolded. 
[1] Forward, dominant side, non dominant side and backward SL were positive for forward, dominant side, non-dominant side and backward leans, respectively. [2] 
SH were always upward and positive for all four lean directions. [3] Lateral SW were positive for forward and backward leans and forward SW were positive for side 
leans. SW significantly different from 0mm: * p<0.05, ** p<0.01. [4] Mean (numerator) and 95% confidence interval (denominator) difference of significant 
(p<0.05) pairwise comparisons between ages and lean directions. 
Table 3.2: Effects of age and lean direction on failure types at lean angles larger than the maximum lean angle (N=16) 
Lean direction Stepping failure score Harness failure score 
OA YA Total p ^ OA YA Total p*,. 
Forward 10.5(66%) 0.5(3%) 11.0(34%) <0.001 5.5(34%) 15.5(97%) 21.0(66%) <0.001 
Dominant 9.5(59%) 4.0(25%) 13.5(42%) 0.047 6.5(41%) 12.0(75%) 18.5(58%) 0.047 
Non-Dominant 10.0(63%) 2.0(13%) 12.0(38%) 0.006 6.0(38%) 14.0(88%) 20.0(63%) 0.006 
Backward 12.0(75%) 6.5(41%) 18.5(58%) 0.017 4.0(25%) 9.5(59%) 13.5(42%) 0.017 
Total 
P Lew dtneton 
42.0 (66%) 
0.907 
13.0 (20%) 
0.001 
55.0 (43%) 
0.032 
<0.001 22.0 (34%) 
0.907 
51.0(80%) 
0.001 
73.0 (57%) 
0.032 
<0.001 
OA: Older Adults, YA: Younger Adults. Significant p-values (p<0.05) are bolded. 
Stepping failure: participant recovered balance using more than one step (without preceding harness failure). 
Harness failure: more than 20% of tile participant's body weight22 was supported by the safety harness cable (with or without subsequent stepping 
failure). 
Stepping failure score: first failure = 0 if harness failure and 0.5 if stepping failure + second failure = 0 if harness failure and 0.5 if stepping failure. 
Harness failure score: first failure = 0 if stepping failure and 0.5 if harness failure + second failure = 0 if stepping failure and 0.5 if harness failure. 
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ameliorer leurs angles d'inclinaison maximum. 
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4.1 ABSTRACT 
Background: To our knowledge, only five studies have attempted to determine if perceptuo-
sensory, cognitive and/or sensory-motor abilities can predict the performance of tasks at the 
threshold of balance recovery. However, none of these studies have used a complete set of 
clinical abilities or used sideways and backward postural perturbations. Methods: We 
determined the clinical abilities of 16 younger (22.9±3.1yrs) and 16 older (68.1±5.8yrs) 
healthy adults that best predicted the maximum forward, sideways and backward lean angles 
from which participants could be suddenly released and still recover balance using a single 
step. The 247 clinical variables were reduced using collinearity diagnostics and analysed using 
multiple linear regressions. Results: Sensory-motor abilities were the best predictors of the 
ability to recover balance for all three lean directions (R2=47-85%). In particular, lower 
extremity maximum power variables were the best predictors for all three lean directions, with 
greater contributions for forward (R2=67%) and sideways (R2=69-75%) leans than for 
backward (R2=47-63%) leans. Conversely, perceptuo-sensory abilities (R2=l-20%), cognitive 
abilities (R2=l-6%) and other clinical variables (R2=2%) contributed to a lesser extent and 
depended on lean direction. Conclusions: In healthy adults, the best clinical predictors of the 
ability to recover balance and avoid a fall for all three lean directions were lower extremity 
maximum power variables. What remains to be shown is whether an intervention in weak and 
slow older adults with small maximum lean angles can improve their lower extremity 
maximum power, improve their stepping velocities, and thus improve their maximum lean 
angles. 
Abstract Word Count: 245 / 250 words 
Keywords: Falls, Balance, Postural perturbations, Clinical abilities, Direction 
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4.2 INTRODUCTION 
From a clinical perspective, it is intrinsic risk factors related to the individual, not extrinsic 
risk factors related to the environment, which are the most important for falls (1). Indeed, no 
matter how careful we are about potential environmental hazards (ex: slippery floors), we may 
still lose our balance and fall. Intrinsic risk factors most often linked to falls are perceptuo-
sensory deficits (ex: visual), sensory-motor deficits (ex: walking, muscular, and balance) and a 
history of a fall (1). Cognitive deficits (ex: attention), advanced age, orthostatic hypotension 
and medications (ex: psychotropic drugs) have also been linked to falls (1). Finally, the risk of 
having a fall increases with the number of risk factors (1). 
From an experimental perspective, few studies have looked at balance recovery in response to 
sufficiently large postural perturbations that avoiding a fall is not always possible (2,3). To our 
knowledge, only five studies have attempted to determine if perceptuo-sensory, cognitive 
and/or sensory-motor abilities can predict the performance of tasks at the threshold of balance 
recovery. Owings et al. (4) found in older adults (OA) that balance recovery from forward 
leans, support surface translations and trips could not generally be predicted by postural 
stability (1^ 8118=0-2%), static stability limit (r2ieam=l-3%) and dynamic stability limit (r^eans1^-
2%) variables. Wojcik et al. (5) found in younger adults (YA) and OA that isometric and 
isokinetic ankle plantarflexion (^ ,^ 61110=4-60%, ^0^^0=4-41%) and hip flexion 
(r2isomctric=33-36%, r2iSOkinetic=47-67%) maximum torques were not always good predictors of 
balance recovery from forward leans, especially among females. Smeesters et al. (6) found in 
YA that balance recovery from trips could be predicted by a multiple linear regression 
including both isometric hip flexion maximum torques (r2=28%) and simple stepping reaction 
time 0^=22%), but not simple stepping movement time (^=4%), length (r2=0.4%) or velocity 
(r2=7%). Contrary to expectations, Pavol et al. (7) found in OA using principle component 
analysis that failure to recover balance from trips was associated with greater isometric and 
isokinetic lower extremity muscular strength, but results were confounded by slower walking 
speeds in the OA who recovered. Finally, Grabiner et al. (8) found in OA that the best lower 
extremity muscular strength predictor of balance recovery from forward leans was isokinetic 
ankle dorsiflexion maximum torques (rquadratic2=30%). However, none of these studies have 
used a complete set of clinical abilities or used sideways and backward postural perturbations 
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to predict the ability to recover balance and avoid a fall. Indeed, Telonio and Smeesters (2) 
found in YA and OA that maximum lean angles were 23% and 31% greater for forward leans 
than for sideways and backward leans, respectively. 
We believe that one needs to take postural perturbations to the threshold of balance recovery 
to study falls. Indeed, if an older athlete wishes to complete a marathon, he cannot train on 
only short distances but must train on distances comparable to a marathon. Similarly, to study 
falls one must get as close to real falls as possible without compromising safety. In fact, only 
the most severe deficits will influence balance recovery from small and medium postural 
perturbations whereas even minor deficits will influence balance recovery from large postural 
perturbations. 
The purpose of this study was to determine the clinical abilities of healthy YA and OA that 
best predict the ability to recover balance and avoid a fall. To do so we first documented age-
related and direction-related differences in the perceptuo-sensory, cognitive and sensory-motor 
abilities of all participants. We then determined their potential for predicting the performance 
of tasks at the threshold of balance recovery and in multiple loss of balance directions. We 
hypothesized that a small number of clinical variables would be sufficient to predict the ability 
to recover balance and avoid a fall in each loss of balance direction. 
4.3 METHODS 
Participants 
Data from 16 healthy YA (mean ± standard deviation: 22.9±3.1yrs, 8 females) and 16 healthy 
OA (68.1±5.8yrs, 8 females) were used. All participated in experiments to determine the 
maximum forward, dominant side, non-dominant side and backward lean angles from which 
participants could be suddenly released and still recover balance using a single step (2). All 
participants gave informed consent prior to data collection and the protocol of the study was 
reviewed by our Institutional Ethics Committee. 
Clinical and experimental procedures 
For the clinical evaluation, participants were first screened by a physical therapist to confirm 
the absence of neurological, cognitive, cardiac and musculoskeletal problems. The perceptuo-
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sensory, cognitive and sensory-motor abilities described below were then evaluated. Finally, 
one rest period was introduced to reduce fatigue. 
For the experimental evaluation, participants were leaned forward, to their dominant side (over 
preferred foot to kick a ball), to their non-dominant side or backward, while supported by a 
lean cable attached to a pelvic belt (2). After a random delay, loss of balance was triggered 
with the release of the lean cable and participants were instructed to "attempt to recover 
balance using a single step". Starting at 5deg, the initial lean angle was increased in 2.5deg 
increments at each successful trial, until participants failed to recover balance twice at a given 
initial lean angle. Balance recovery was considered unsuccessful if more than one step was 
used (stepping failure) or more than 20% of body weight was supported by the safety harness 
(harness failure). The four lean directions were randomly ordered to balance out any learning 
effect across lean directions. Finally, three rest periods were introduced to reduce fatigue. 
Clinical and experimental variables and measuring instruments 
For the clinical evaluation, a total of 28 clinical abilities (247 clinical variables) linked to falls 
were acquired (Figure 4.1 and Appendix 4.1). Nine perceptuo-sensory abilities, which affect 
response initiation speed, were acquired: For vision, Snellen distal visual acuity (9), Bouska 
peripheral vision (10) and contrast sensitivity (11) were evaluated. For the vestibular system, 
sensory integration of balance was evaluated (12). For distal sensibility, Semmes-Weinstein 
light touch sensibility of index fingers, malleoli and big toes (13) as well as vibration 
perception and disappearance thresholds of index fingers and big toes (14) were evaluated. For 
reaction time, simple and choice upper extremity reaction times (15), simple lower extremity 
reaction time (15) and choice stepping reaction times (16,17) with visual triggers were 
evaluated. 
Three cognitive abilities, which affect response initiation speed and response strategy, were 
acquired: For overall cognitive skills, the modified mini-mental state test was used (18). For 
attention skills, the trail making test evaluated information processing speed (part A) as well 
as mental flexibility and divided attention (part B) (19). For executive functions, the Stroop 
test evaluated inhibition of non-pertinent information (20). 
Sixteen sensory-motor abilities, which affect response execution speed, response geometry 
and energetic demands of the response, were acquired: For movement speed, simple lower 
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extremity movement time (15) and choice stepping movement times (16,17) with visual 
triggers, time up and go walking time (21), and walking times over 5m (22) were evaluated. 
For range of motion, maximum functional upper and lower extremity ranges of motion were 
evaluated (23). For muscular strength, sit to stand time evaluated overall lower extremity 
strength (24), isometric and isotonic tests of the dominant ankle (dorsiflexion and 
plantarflexion), knee (flexion and extension) and hip (flexion, extension, abduction and 
adduction) using a dynamometer (Biodex, Biodex Medical Systems, Shirley NY) evaluated 
maximum lower extremity muscular strength (25-28), and maximum grip strengths evaluated 
maximum upper extremity muscular strength (29). Isotonic tests were performed 
concentrically against loads of 50%, 25% and 1% of maximum isometric torques, the angular 
velocity and power at peak angular velocity was obtained for each isotonic test, and maximum 
power, angular velocity at maximum power and maximum angular velocity was calculated 
from the resulting power versus angular velocity curves for each joint motion (30). For 
balance, timed one-legged balance (31), eyes open and eyes closed postural stabilities (4), 
forward, dominant, non-dominant and backward static stability limits (4), forward-backward 
and sideways dynamic stability limits (4), as well as forward, dominant and non-dominant 
maximum reach distances (32,33) were evaluated. Stability test variables included anterior-
posterior and medio-lateral center of pressure (COP) position, standard deviation of position, 
sway, sway speed and total distance travelled, as well as anterior-posterior and medio-lateral 
axis, angle and area of COP ellipse (34). For coordination, finger-nose tests (35) and lower 
extremity motor coordination tests (36) were used. 
Finally, other clinical variables included age group, gender, orthostatic blood pressure 
hypotension (37) and fear of falling intensity using the activities-specific balance confidence 
scale (38). 
For the experimental evaluation, the only experimental variable acquired was the initial lean 
angle (2). It was measured as the sagittal (forward and backward leans) or frontal (side leans) 
plane angle between the vertical and the line connecting the midpoint of the two lateral 
malleoli and the midpoint of the two greater trochanters prior to lean release. The maximum 
lean angle was thus the greatest initial lean angle for which balance recovery was successful. 
Since there were no significant differences between dominant and non-dominant leans (2), 
maximum lean angles for sideways leans were averaged. 
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For both clinical and experimental evaluations, kinetic and kinematic data were synchronised 
and collected at 1000Hz and 100Hz respectively. Force platforms (OR6-7, AMTI, Newton 
MA) measured loads under the feet, load cells (FD-2 and MC3A, AMTI, Newton MA) 
measured lean cable and safety harness loads, and optoelectronic position sensors (Optotrak, 
NDI, Waterloo ON) measured three-dimensional positions of markers. Data were processed 
using Matlab (Mathworks, Natick MA) or Labview (National Instruments, Austin TX). 
Data analysis 
The 247 clinical variables, obtained from the 28 clinical abilities, were reduced to 165 clinical 
variables by eliminating clinical variables with Pearson correlation coefficients with the 
forward, sideways and backward maximum lean angles smaller than 0.200. They were further 
reduced to 26 independent clinical variables (Table 4.1) by using collinearity diagnostics 
analyses within each clinical ability (Figure 4.1). For each lean direction, we then determined 
the clinical variables that best predicted the maximum lean angle (experimental variable) using 
stepwise multiple linear regression analysis. Alternative best fit multiple linear regression 
models were also computed fof comparison. Statistical significance level was set at p<0.05. 
Data were analysed using SPSS vl5.0 (SPSS Inc., Chicago IL). 
4.4 RESULTS 
Of the 247 clinical variables evaluated, the top 5 Pearson correlation coefficients with the 
three maximum lean angles involved lower extremity maximum power, age and upper 
extremity reaction time variables (Table 4.1 and Appendix 4.1). However, the best predictor of 
the maximum lean angle for all three lean directions was knee extension maximum power with 
^=64-70% (Figure 4.2). 
Stepwise multiple linear regression analyses resulted in model R2 explaining 69-87% of the 
variability in the three maximum lean angles using only two to four clinical variables 
(Table 4.2). Knee extension maximum power was the best predictor of the maximum lean 
angle for all three lean directions (R2i=63-72%). Static stability limit (R2io,n,i5=10-17%), 
upper extremity reaction time (R23=7%), other lower extremity maximum power (R25=3%) 
and age (R22=2%) variables contributed to a lesser extent and depended on lean direction. 
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Alternative best fit multiple linear regression models using the same number of clinical 
variables showed nearly identical model R =67-83% (Table 4.2). These models showed that 
hip flexion maximum power (R24=2-47%), trail making test (R2i2=6%) and Stroop test (R28=l-
5%) variables could equally well contribute to the variability in the three maximum lean 
angles. 
4.5 DISCUSSION 
Therefore, in healthy adults, sensory-motor abilities were the best predictors of the ability to 
recover balance and avoid a fall for all three lean directions. However, their contributions to 
the variability in the three maximum lean angles were greater for forward (R2i,ii,i5=75-84%) 
and sideways (R2i(4,5,io=80-85%) leans than for backward (R\4=47-63%) leans (Table 4.2). In 
particular, although lower extremity maximum power variables were the best predictors for all 
three lean directions, their contributions were greater for forward (R2i=67%) and sideways 
(R2i,4,5=69-75%) leans than for backward (R2i,4=47-63%) leans. Similarly, balance abilities 
contributed to forward (R2n,i5=8-17%) and sideways (R2io=10-ll%) leans but not to 
backward leans. Conversely, perceptuo-sensory abilities (reaction time), cognitive abilities 
(trail making and Stroop test) and other clinical variables (age) contributed to a lesser extent. 
In particular, contributions of perceptuo-sensory abilities were greater for backward leans 
(R23=7-20%) than for forward and sideways leans (R23=l%), cognitive abilities contributed to 
forward (R2i2=6%), sideways (R2g=l%) and backward (R2g=5%) leans, and other clinical 
variables (R22=2%) contributed only to sideways leans. Finally, only three, four and two 
clinical variables were needed to explain the variability in forward (R2=76-84%), sideways 
(R2=81-87%) and backward (R2=67-69%) maximum lean angles, respectively. These slight 
differences in the clinical variables that best predict balance recovery in each lean direction 
may explain why the age-related reduction in maximum lean angles was 41% smaller for 
backward leans compared to the other lean directions (2). 
Strengths of this study were that we used a complete set of clinical abilities as well as forward, 
sideways and backward postural perturbations. This allowed us to determine not only the best 
predictors of the ability to recover balance and avoid a fall but also to do it for all three loss of 
balance directions. 
I l l 
Limitations of this study were that participants were aware of the impending occurrence of a 
loss of balance and that they wore a safety harness. However, both are necessary to ensure 
participant safety when using large postural perturbations. Furthermore, our results were 
obtained in healthy adults. However, frail older adults may not be able to recover balance and 
avoid a fall, and the more pertinent question may not be which clinical ability best predicts 
why they fell but rather how can we attenuate consequences of their falls. Finally, choice 
stepping reaction and movement time variables were obtained for only 26 of 32 participants. 
However, stepwise multiple linear regression analyses on this reduced data changed results 
only for sideways leans, with choice stepping movement time variables contributing to 6% of 
the variability in sideways maximum lean angles? 
Results we obtained for the perceptuo-sensory and sensory-motor abilities of our YA and OA 
were generally consistent with those obtained by other authors for forward postural 
perturbations (Appendix 4.1 and Introduction). As Owings et al. (4) found, our postural 
stability sway and sway speed with eyes open (1^=0-4%), static stability limit distance (1^ =4-
28%) and dynamic stability limit sway and sway speed (r*=0-26%) variables were generally 
not good predictors of balance recovery. However, we had better r2 due to the fact that we had 
both YA and OA and provided visual feedback. As Smeesters et al. (6) found, our simple 
lower extremity reaction 0^=21%) and movement (1^=0.2%) time variables were not good 
predictors of balance recovery. Finally, as Wojcik et al. (5), Smeesters et al. (6), Pavol et al. 
(7) and Grabiner et al. (8) found, our isometric lower extremity maximum torque variables 
were not always good predictors of balance recovery (r2=8-45%). The best way to get ^ 5 0 % 
was to measure isotonic lower extremity maximum power variables (r*=21-68%) by obtaining 
complete power versus angular velocity curves in both YA and OA and in both males and 
females. 
Given that muscular power is the product of muscular torque and angular velocity, it is not 
surprising that maximum power variables are better predictors of balance recovery than 
maximum torque or angular velocity variables alone (28). However, why knee extension 
maximum power is a better predictor of balance recovery than other lower extremity 
maximum power variables (Table 4.1 and Table 4.2) may have less to do with the actual 
muscles used during balance recovery, and more to do with the greater difficulty in measuring 
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muscular strength at high angular velocities for the hip (greater moment of inertia) and ankle 
(smaller range of motion) than the knee. 
We have thus demonstrated that, in healthy adults, the best clinical predictors of the ability to 
recover balance and avoid a fall for all three lean directions were lower extremity maximum 
power variables. What remains to be shown is whether an intervention in weak and slow OA 
with small maximum lean angles can improve their lower extremity maximum power, 
improve their stepping velocities, and thus improve their maximum lean angles. 
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4.7 TABLES AND FIGURES 
Table 4.1: Pearson correlation coefficients between the 26 independent clinical variables and the maximum lean angles 
(N=32 unless indicated otherwise) 
Clinical variables (Xj) 
1 
2 
3 
4 
5 
6 
7 
8 
9 
10 
11 
12 
13 
14 
15 
16 
17 
18 
19 
20 
21 
22 
23 
24 
25 
26 
Knee extension maximum power 
Age group 
2x2 choice upper extremity reaction time 
Hip flexion maximum power 
Ankle dorsiflexion maximum power (N=31) 
D maximum grip strength 
Hip extension maximum power 
Stroop test colour 
Knee flexion maximum power 
FB COP sway for B SSL 
F COP position for F SSL 
Trail making test B 
Contrast sensitivity D 
Hip adduction maximum power 
DN COP sway speed for B SSL 
Hip abduction maximum power 
DN COP sway speed for F SSL 
FB COP sway speed for D SSL 
Ankle plantarflexion maximum power (N=31) 
D timed one-legged balance 
D+N COP distance for D+N SSL 
Simple lower extremity reaction time 
N COP position for N SSL 
Comfortable walking time over 5m 
D index finger vibration perception threshold 
D index finger light touch sensibility 
Units 
Watts/(m*h) 
yrs 
s 
Watts/(m*h) 
Watts/(m*h) 
N 
Watts/(m*h) 
s 
Watts/(m*h) 
mm/FL*100 
mm 
s 
score/170 
Watts/(m*h) 
(mm/s)/PW*100 
Watts/(m*h) 
(mm/s)/PW*100 
(mm/s)/FL*100 
Watts/(m*h) 
s 
mm 
s 
mm 
s 
um 
log(10-4g) 
Mean ± Standard Deviation 
YA OA 
3.699±0.947 
22.9±3.1 
0.233*0.026 
2.643±1.129 
0.290±0.115 
41.9±13.9 
4.198+1.706 
10.2±1.5 
3.196*0.913 
4.35*1.66 
107±18 
41.7±10.6 
89.8±32.9 
1.708±0.922 
5.75*2.07 
1.056+0.403 
7.43*1.87 
7.34*2.24 
1.527*0.316 
30.0*0.0 
281*31 
0.300*0.030 
132*14 
2.2*0.3 
0.459*0.124 
2.82*0.56 
2.317*0.934 
68.1*5.8 
0.269*0.030 
1.659*0.816 
0.190*0.107 
32.6*10.4 
2.961*1.397 
13.5*2.4 
2.261*0.957 
7.03*2.30 
88*14 
75.0*33.3 
47.4*35.4 
1.053*0.455 
11.27*3.88 
0.650*0.256 
10.67*4.52 
10.80*3.67 
1.216*0.423 
25.7*8.2 
234*24 
0*333*0.058 
123*16 
2.4*0.3 
0.715*0.354 
3.70*0.48 
Correlation coefficient (r) 
Forward Sideways Backwar 
0.826 
-0.774 
-0.688 
0.650 
0.653 
0.676 
0.561 
-0.580 
0.549 
-0.639 
0.682 
-0.613 
0.585 
0.529 
-0.637 
0.559 
-0.594 
-0.574 
0.453 
0.503 
0.522 
-0.454 
0.458 
-0.518 
-0.331 
-0.440 
0.835 
-0.755 
-0.720 
0.728 
0.708 
0.702 
0.656 
-0.657 
0.688 
-0.662 
0.545 
-0.616 
0.570 
0.573 
-0.609 
0.580 
-0.559 
-0.541 
0.522 
0.544 
0.448 
-0.455 
0.410 
-0.422 
-0.393 
-0.328 
0.798 
-0.680 
-0.738 
0.697 
0.702 
0.650 
0.652 
-0.608 
0.581 
-0.491 
0.544 
-0.526 
0.595 
0.607 
-0.449 
0.508 
-0.484 
-0.434 
0.484 
0.407 
0.443 
-0.463 
0.454 
-0.364 
-0.422 
-0.293 
YA: Younger adults, OA: Older adults, F: Forward, D: Dominant (preferred foot to kick a ball), N: Non-dominant, B: Backward, 
COP: Center of pressure, SSL: Static stability limit, m: mass (kg), h: height (m), FL: Foot length (mm), PW: Pelvis width (mm) 
Table 4.2: Stepwise and alternative best fit multiple linear regression models 
Lean Type of 
direction regression 
Regression Model 
9mai=pix,+pbxb+pcx<.+pdxd+pe 
Partial R2 
R2. R2„ R2c R2„ 
Model 
R2 
Standard 
error 
(deg) 
Forward Stepwise 
Alternatives 
effltt=2.970xi-0.470x15+0.071x11+13.3 
6^=2.559x1+0.107xlr0.057x12+10.3 
enax=2.816x1+0.095x1,-27.507x3+14.2 
0.672 
0.672 
0.672 
0.724 
0.686 
0.686 
0.625 
0.625 
0.469 
0.139 
0.080 
0.080 
0.098 
0.110 
0.110 
0.068 
0.047 
0.196 
0.031 
0.063 
0.006 
0.027 
0.022 
0.011 
0.020 
0.011 
0.008 
0.842 
0.815 
0.758 
0.869 
0.829 
0.815 
0.693 
0.672 
0.665 
2.3 
2.5 
2.9 
2.1 
2.4 
2.5 
2.1 
2.2 
2.2 
Sideways Stepwise 
Alternatives 
enax=2.152x1-0.656x1o+11.719x3-2.499x2+15.0 
eaax=2.068x1-0.761x10+1.204x4-29.945x3+22.4 
9ni»=2.631x1-0.619x1o-29.369x3-0.342x8+26.4 
Backward Stepwise 
Alternatives 
9nBX=:1.815x1-42.571X3+22.6 
9mix=2.169xr0.406x8+15.6 
Gnaxsl .530x4-59.635x3+29.0 
See Table 4.1 for names and units of clinical variables (xO 
Figure legends 
Figure 4.1: A total of 28 clinical abilities (247 clinical variables) were acquired: nine 
perceptuo-sensory abilities (35 clinical variables), three cognitive abilities (6 clinical 
variables), sixteen sensory-motor abilities (202 clinical variables) and 4 other clinical 
variables. They were reduced to 26 independent clinical variables by eliminating clinical 
variables with Pearson correlation coefficients (r) with the three maximum lean angles smaller 
than 0.200 and by using collinearity diagnostics analyses. Within each clinical ability listed, 
the latter calculates variance inflation factors for each clinical variable to determine its 
intercorrelation with the other clinical variables (VEF=1: uncorrelated, VIF»1: highly 
correlated, VEFMOO: numerical precision exceeded). Clinical variables with the highest r and 
VBF were thus identified, although dominant and normalized clinical variables were 
occasionally prioritized when r were similar. Finally, the best clinical predictors of the 
maximum lean angle for each lean direction were obtained using stepwise and alternative best 
fit multiple linear regression models. 
Figure 4.2: The best predictor of the maximum lean angle in younger (YA) and older (OA) 
adults for forward, sideways and backward leans was knee extension maximum power. As 
expected, greater knee extension powers resulted in greater maximum lean angles for all three 
lean directions, with the strongest and fastest OA performing just as well as the weakest and 
slowest YA. Note that m: mass (kg) and h: height (m). 
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Clinical abilities (247 clinical variables) 
Perceptuo-sensory abilities (35) 
Vision (7) 
• Snellen distal visual acuity (1) 
• Bouska peripheral vision (1) 
• Contrast sensitivity (5) 
Vestibular system (6) 
• Sensory integration of balance (6) 
Distal sensibility (14) 
• Semmes-Weinstein light touch sensibility (6) 
• Vibration sensibility (8) 
Reaction time (8) 
• Simple and choice upper extremity reaction time (3) 
• Simple lower extremity reaction time (1) 
• Choice stepping reaction time (4) 
Cognitive abilities (6) 
Modified mini-mental state test (1) 
Trail making test for attention skills (2) 
Stroop test for executive functions (3) 
Other clinical variables (4) 
Age(1) 
Gender (1) 
Orthostatic hypotension (1) 
ABC fear of falling intensity (1) 
Independent clinical abilities (26 clinical variables) 
Best clinical predictors (2-4 clinical variables) 
Figure 4.1 
121 
Sensory-motor abilities (202) 
Movement speed (8) 
• Simple lower extremity movement time (1) 
• Choice stepping movement time (4) 
• Time up and go walking time (1) 
• Walking time over 5m (2) 
Range of motion (2) 
• Maximum upper extremity range of motion (1) 
• Maximum lower extremity range of motion (1) 
Muscular strength (51) 
• Sit to stand time (1) 
• Maximum lower extremity muscular strength (48) 
• Maximum upper extremity muscular strength (2) 
Balance (137) 
• One-legged balance (2) 
• Postural stability (34) 
• Static stability limit (72) 
• Dynamic stability limit (26) 
• Maximum reach distance (3) 
Coordination (4) 
• Upper extremity coordination (2) 
• Lower extremity coordination (2) 
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Appendix 4.1: Complete list of the Pearson correlation coefficients between the 247 dinicai variables and the maximum lean angles 
with the 26 independent dinicai variables selected for further analysis highlighted (N"32 unless indicated otherwise) 
Clinical vartobia 
SnoBen distal visual acuity (1) 
MaanxSO 
YA OA 
TSoTJlTBBi^oaTlcTann^ 
Sideways Backward 
SneBon distal visual acuity 
Bouska peripheral vision (1) Bon ska peripheral vision PF ± - ExC 
Contrast sensitivity (5) Contrast sensitivity A; spatial frequency* LScydes/deg 
Contrast sensitivity B: spatial frequency * 3cycies/deg 
Ccrrtrast sensitMty C: spatial frequency " 8cycies/defl 
Contrast sensitivity E: spatial frequency »18cyciesAdeg 
score/170 
score/220 
score/260 
65.3 t 26.8 
159.4 t 29.0 
160.9±51.9 
63.1 1 27.8 
127.7 ±51.1 
109.8 * 70.3 
0.107 
0.439 
0.426 
0.147 
0.496 
0.396 
score/90 32.6 * 18.0 23.1 ± 20.8 0.205 0.164 
0.121 
0.602 
0.394 
0.147 
|r|«0.200 
1.492 
3.189 
1.736 
. Sensory integration of balance (6) 
2«mM**wy 
3» 
4-M 
QS barefoot 30s EO 
QS barefoot 30s EC 
QS barefoot 30s EO with dome 
QS barefoot 30s EO on foam 
QS barefoot 30s EC on foam 
QS barefoot 30s EO on foam wHh dome 
score/4 
score/4 
score/4 
score/4 
score/4 
score/4 
1.0 ±0.0 
1.8 10 .5 
1.6 ±0 .5 
1.7 ±0,6 
2.8 ± 0.5 
2.4 ± 0.5 
1.2 ± 0.4 
1.8 ±0.4 
1.9 ± 0.3 
1.8 ±0 .4 
2.7 ± 0.6 
2.6 1 0.5 
-0.223 
-0.228 
-0.421 
0.000 
-0.238 
-0.327 
-0.070 
-0.141 
-0.356 
-0.225 
-0.117 
•0.310 
-0.049 
-0.173 
-0.248 
-0,107 
-0.159 
-0.212 
1.161 
1.289 
1.175 
1.161 
1.293 
1.296 
Vibration sensibility (8) 
0 lateral matsokjs light touch sensibiMy 
D distal plantar phalanx of big toe light touch sanslbaity 
N distal palmar phalanx of index finger light touch sensibility 
H lateral malleolus light touch sensibiMy 
N distal plantar phalanx of big toe HgM touch senslMlty 
tog(10-4g) 
toQ(KMg) 
log(10-4o) 
tog<10-4g) 
k)OH0-4p) 
3.98 ± 0.81 
3.80 ± 0.34 
2.76 ± 0.47 
3.99 ± 0.87 
3.62 ± 0.35 
4.26 ± 0.84 
4.24 ± 0.65 
3.54 ± 0.53 
4.49 ± 0.67 
4.24 ± 0.54 
-0.105 
-0.162 
-0.439 
-0.048 
-0.367 
-0.176 
-0.227 
-0.383 
-0.202 
-0.509 
0 lateral metacarpal head of Index finger vibration disappearence threshold 
D lateral metatarsal head of big toe vibration perception threshold 
0 lateral metatarsal head of big toe vibration disappearance threshold 
N lateral metacarpal head of Index finger vRxatlon perception threshold 
N lateral metacarpal head of Index finger vibration disappearance threshold 
N lateral metatarsal head of big toe vibration perception threshold 
N lateral metatarsal head of bio toe vtbratkxi disappearance fhreshold Hi 
um 
urn 
um 
pm 
um 
pm 
um 
0.524 ± 0.134 
0.473 ± 0.131 
0.555 ± 0.167 
0.437 ± 0.104 
0.496 ± 0.144 
a 4 8 4 ± 0.118 
0.584 ± 0.142 
0.736 ± 0.358 
2.765 ± 4.108 
2.624 ± 3.808 
0.833 ± 0.504 
0.696 ± 0.374 
3.285 ± 2.793 
3.079 ± 2.686 
-0739 
-0.272 
-0755 
-0789 
-0.115 
-0.357 
-0.312 
-0.309 
-0.298 
-0.289 
-0.277 
-0.086 
-0.459 
-0.403 
-0.150 
-0.324 
-0.322 
-0.274 
-0.484 
-0.301 
-0.384 
-0.348 
•0.337 
-0.139 
-0.591 
•0.554 
|r|<0.200 
1.492 
3.879 
1.343 
1.715 
18.319 
304.739 
299.441 
5.290 
|r|<0.200 
94.472 
92.071 
Simple and choice upper extremity reaction time (3) 
Simple tower extremity reaction t imed) 
Choice stepping reaction time (4) 
ai extremity reaction time wHh visual 
Choice 
Wpogr 0.227 ± 0.031 0761 ± 0.043 -0.634 -0.615 
upper extremity reaction BmawHh 6x8 visual Maoer 0.255 ± 0.029 0.298 ±0.036 -0.708 •0.685 
F choice stepping reaction Bme with 3x3 visual trigger and feedback (N*26) 
D choice slapping reaction time with 3x3 visual trigger and feedback (N»26) 
N choice slapping reaction time with 3x3 visual trigger and feedback (N>26) 
B choice s t a i x ^ reaction time wHh 3x3 visual tnooer and feedback (N-28) 
-0.524 
•0.704 
2.546 
3.540 
s 0.428 ±0.042 0.572 ±0.099 -0.711 -0.704 -0.663 ISO 
s 0.385 ±0.044 0.499 ±0.112 -0.677 -0.692 -0.629 ISO 
s 0.386 ± 0.047 0.513 ± 0.097 -0.681 -0.683 -0.668 ISD 
s 0.418 ± 0.071 0.537 ± 0.094 -0.670 -0.646 -0.639 ISO 
Modified mini-mental state test (1) Modified nwiMnental state QMS) test Score/100 97.5 ±1 .9 97.9 1 2.2 0.092 0.039 -0.055 |r|<0.200 
Trail making test for attention skills (2) 197 ± 3.8 33.5 ± 11.3 -0.468 -0.539 -0.526 1.483 
Stroop test for executive functions (3) 
Stroop test for inhibition of non-pertinent information: word 
Slroop test for inhibition of non-parlsiaiiliiifoiiiiation: word color 
12.1 ±2:7 
19.0 15.1 
17.6 ± 3.6 
36.6 ± 17.5 
-0.485 
-0.516 
-O.S09 
-0.538 
-0.535 
-0.485 
3.872 
3.204 
Simple lower extremity movement time (1) Simple tower extremity movement Bme with visual trigger 0.524 ± 0037 0.539 ± 0.123 -0.044 -0.091 -0.144 in<0.200 
Choice stepping movement time (4) F choice stepping movement time with 3x3 visual trigger and feedback (N*26) s 
0 choice stepping movement time with 3x3 visual trigger and feedback(N=26) s 
N choice stepping movement time with 3x3 visual trigger and feedback (N»26) s 
B choice stepping movement Bme wWi 3x3 visual tripper and feedback (N»26) s_ 
0.305 ± 0.051 0.393 ± 0.057 -0.654 -0.735 -0.663 ISD 
0.323 ±0.041 0.415 ± 0.089 -0.500 -0.584 -0.509 ISO 
0.340 ± 0.041 0.410 ± 0.084 -0.802 -0.645 -0.550 . ISD 
0.355 ±0.043 0.441 ±0.082 -0.611 -0.652 -0.525 ISD 
Time up and go walking Bme (1) 
Waking Bme over 5m (2) 
Time iwaai 7.8 ± 1.1 7.7 ± 1.0 -0.024 -0.001 
Maximum walking Bme over 5m 3.3 10.5 3.5 ± 0.4 -0.304 -0.223 
0.079 
-0.089 
HO.200 
1.213 
Maximum upper extremity range of motion (1) Maximum functional upper extremity range of motion PF ExC 
Maximum tower extremity range of motion (1) Maximum functional tower extremity range of ExC 
Sit to stand Bme (1) Sit to stand Bme for overs! tower extremity strength 7.7 1 1.5 8.1 ±1.7 -0.126 -0.084 -0.005 lri*0.200 
Maximum tower extremity muscular strength (48) AnMeoorsr(le)dOTrrMx*mjmtonjue«t20<1egofanlOeplantarriexior\ 32.2 ± 9.5 27.1 ± 10.3 0.671 0.634 0.533 55.117 
Ankle dorsitlexion maximum torque Nomt at 20deg of ankle plentarnexion 
Ankle dorsfflexton maximum power 
N^mti) 0.289 10.074 
32.8 ±12.1 
0.240 ± 0.068 
22.0 ± 14.2 
0.589 
0.725 
0.610 
0.751 
0.572 
0.691 
45.262 
126.702 
Ankle dorsitlexion angular velocity at maximum power 
Ankle donxflexton maximum angular velocity 
deg/s 
deg/s 
153 1 3 0 
305 ±61 
104 ±34 
205 ±62 
0.721 
0.744 
0.711 
0.729 
0.581 
0.599 
501.325 
478.092 
Ankle pientartlexion maximum torque at 5deg of ankle daraMexlon N 
Ankle ptantardexion maximum torque Norm at 5deg of ankle o^rsrflexion N/(m"ti) 
Ankle plantarilexion maximum power Watts 
134.7 124.5 127.8 ± 42.6 0.531 0.437 0286 133.406 
1.236 ±0.281 1.141 ±0.299 0.309 0.288 0.199 121.751 
171.8 ±34.6 135.6 ±53.4 0.635 0.649 0.549 204.393 
Ankle ptantarflexlon angular velocity at maximum power 
Ankle plantartlexion maximum angular velocity 
Knee flexion maximum torque at 20deg of knee flexion 
Knee flexion maximum torque Norm at 20deg of knee flexion 
Knee flexion maximum power 
deg/s 
deg/s 
174 ± 31 
346 ±63 
163 ± 3 0 
324 ± 6 0 
0.210 
0.211 
0.215 
0.207 
Knee flexion angular velocity at maximum power 
Knee flexion maximum angular velocity 
Knee extension maximum torque at 70deg of knee flexion 
Knee extension maximum torque Norm at 70deg of knee flexion 
Knee extension rnaxlniurripower 
deg/s 
deg/s 
403 ±163 
806 ±327 
364 ±136 
726 ± 274 
0.020 
0.022 
0.190 
0.193 
Knee extension angular velocity at maximum power 
Knee extension maximum angular velocity 
Hip flexion maximum torque at Odeg of hip flexion 
Hip flexion maximum torque Norm at Odeg of hip flexion 
Hip flexion maximum power 
deg/s 
_deo£_ 
271 ± 62 
540 ±125 
241 ± 4 6 
480 ± 9 1 
0.493 
0.488 
0.413 
0.407 
N 
N/f.m'li) 
Hip flexion angular velocity at maximum power 
Hip flexion maximum angular velocity 
Hip extension maximum torque at OOdeg of hip flexion 
Hip extension maximum torque Norm at 60deg of hip flexion 
Hip extension maximum power 
Hip extension 
Hip extension 
angular velocity at maximum power 
maximum angular velocity 
deg/s 
deg/s 
294 ±71 
565 ±141 
262 ± 7 4 
521 ± 146 
0.183 
0.184 
0.242 
0.242 
Hip abduction maximum torque at Odeg of hip abduction 
Hip abduction maximum torque Norm at Odeg of Np abduction 
Hip abduction maximum power 
Hip abduction 
Hip abduction 
angular velocity at maximum power 
maximum angular velocity 
Hip adduction maximum torque at 20deg of hip abduction 
Hip adduction maximum torque Norm at 20deg of hip abduction 
Hip adduction maximum power 
deg/s 
deg/s 
138 ± 5 9 
273 ±119 
120 ± 4 8 
239 ± 9 6 
0.317 
0.313 
0.363 
0,360 
Hip adduction angular velocity at maximum power 
Hip adduction r t maximum 
Maximum upper extremity muscular strength (2) 
One-legged balance (2) 
anoujarvajocity 
deg/s 
deg/s 
174 ± 9 8 
345 ±195 
125 ±34 
247 ± 67 
0.463 
0.464 
0.254 
0.252 
N timed one-togged balance: 30a max 30.0 ± 0.0 26.0 ± 8.0 0.477 
0.844 
0.490 
0.080 
0.078 
0.053 
0.056 
0.349 
0.344 
0.152 
0.155 
0.326 
0.324 
0260 
0.262 
0.597 
0.441 
886.783 
888.233 
N 110.0 ±24.4 102.5 ±38.8 0.527 0.554 0.452 38.018 
Kl/(m*h) 0.992 ±0.191 0.908 ±0.291 0.369 0.487 0.417 22.079 
Watte 3562 ± 107.1 2 5 8 2 1 1 2 7 . 3 0.665 0.720 0.617 65.360 
M<0.200 
|rl<0.200 
N 200.0 ±47.0 171.2 ±75.1 0.594 0.608 0.533 41.742 
N/(m*h) 1.820 ±0.411 1.508 ±0.569 0.473 0.557 0.516 43.235 
Watts 422.9 ± 151.1 265 .01 130.1 0.824 0.775 0.708 81.153 
1285.402 
1301.893 
139.1 ± 32.7 127.2 ± 46.8 0.455 0.483 0.369 20.477 
1.264 ±0.289 1.113 ± 0 2 5 4 0.329 0.476 0.379 13.907 
296.9 ±131.3 192.8 ±113.8 0.698 0.738 0.675 80.948 
deg/s 255 ± 100 210 ± 77 0.438 0.401 0.322 3469.964 
deg/s 506 ±201 419 ± 152 0.433 0.395 0.316. 3459.773 
N 164.8 ± 47.1 144.8 ± 56.6 0.494 0.585 0.478 40.682 
NXm*h) 1.468 ±0.321 1.305 ±0.485 0.322 0.484 0.419 33.048 
Watts 4732 1217.6 336.7 ± 179.9 0.623 0.663 0.649 103.801 
1092.908 
1095.374 
N 95.0 ±24.7 87.0 ±31.7 0.493 0.484 0.418 13:826 
N/(m*h) 0.860 ± 0.207 0.771 ± 0234 0.339 0.412 0.386 12.262 
Watts 120.7 ± 6 1 2 72.8 ±30.1 0.597 0.568 0.484 39.289 
3604.236 
3617.177 
N 104.2 ± 35.0 91.1 ± 26.5 0.462 0.529 0.468 26.986 
N/(m*h) 0.929 ± 0257 0.821 ± 0205 0.285 0.438 0.408 15.995 
Watts 192.3 ±113.2 119.1 ±56.5 0.583 0.599 0.814 91.943 
1781.120 
1778.314 
12.822 
4.352 
Postural stability (34) FB COP position for QS with EO 
FB COP SO of position tor OS wtth EO 
FB COP sway for QS with EO 
FB COP sway Norm for QS with EO 
FB COP sway speed for QS wtth EO 
FB COP sway speed Norm for QS with EO 
ON COP position for QS with EO 
ON COP SO of posWon for QS with EO 
DN COP sway for QS with EO 
DN COP sway Norm for QS with EO 
ON COP sway speed for QS wtth EO 
ON COP sway spaed Norm tor QS with EO 
Total COP distance traveled for QS with EO 
FB axis of COP ellipse for QS wHh EO 
DN axis of COP ellipse for QS with EO 
Angle of COP ellpss for QS with EO 
Area of COP ellpse for QS wtth EO 
mm 
mm 
mm 
mnVFL*100 
mm/s 
(mm/8)/FL100 
mm/PW*100 
mm/s 
(mnvs)/PW*100 
deg 
mm*2 
0 ± 0 
3 ± 1 
10 ± 3 
4.08 ± 1.06 
4 ± 2 
1.67 ±0.88 
0 ± 0 
1 ± 0 
4 ± 1 
122 ±0.38 
7 ± 3 
2.12 ± 0.78 
128 ± 5 8 
6 ± 2 
2 ± 1 
112 ± 4 9 
43 ± 1 9 
0 ± 0 
3 ± 1 
11 ± 4 
4.27 11.33 
4 ± 2 
1.71 ±0.72 
0 ± 0 
1 ± 0 
4 ± 1 
1.38 ±0.56 
9 ± 3 
2.63 ±1.02 
152 ± 5 4 
7 ± 2 
2 ± 1 
84 ± 4 0 
42 ± 2 8 
-0.117 
0.221 
0.204 
0.140 
0 077 
0.044 
0.192 
-0.108 
-0.140 
-0.172 
-0.001 
-0.018 
0.005 
0.228 
-0.257 
0278 
0.183 
-0.093 
0.044 
0.048 
-0.002 
-0.003 
-0.027 
0.173 
-0.247 
-0245 
-0.264 
-0.107 
-0.119 
-0.089 
0.088 
-0.289 
0.163 
-0.022 
-0.038 
-0.008 
0.002 
-0.014 
0.227 
0213 
0.101 
-0.041 
-0.027 
-0.028 
0.056 
0.067 
0.104 
-0.009 
-0.071 
0.102 
0.064 
|r|<0.200 
33.010 
25.487 
|r|<0200 
78 383 
74.252 
|r|<0.200 
41.322 
67.891 
15.386 
|r|<0200 
|r|<0.200 
|r|<0.200 
8.914 
5.925 
1.442 
|r1<0.200 
Static stability limit (72) 
FB COP position for QS with EC 
FB COP SD of position tor QS with EC 
FB COP sway for QS with EC 
FB COP sway Norm for QS with EC 
FB COP sway speed for QS with EC 
FB COP sway speed Norm for QS with EC 
DN COP position for QS with EC 
DN COP SD of position for QS with EC 
ON COP sway for QS with EC 
ON COP sway Norm for QS wKh EC 
ON COP sway speed for QS with EC 
DN COP sway speed Norm for QS with EC 
Total COP distance traveled for QS with EC 
FB axis of COP eWpsa for QS with EC 
DN a m of COP eNpse for QS with EC 
Angle of COP ellipse for QS with EC 
AreaofCOPaliPseforQSwiBiEC 
mnVFLMOO 
mnVs 
(mnVsVFL-100 
mm 
mm 
mm 
mnVPWIOO 
mm/s 
(rnnvs)/PW*100 
deg 
mm»2 
0 ± 0 
3 ± 1 
10 ± 4 
4.15 11.35 
5 ± 2 
1.85 ±0.92 
0 1 0 
1 t o 
5 ± 2 
1.42 ±0.50 
8 ± 3 
2.51 ± 0.90 
150 ±82 
6 ±2 
2 ±1 
97 ±48 
58 ±39 
0 ± 0 
3 ± 1 
13 ± 4 
5.05 11.83 
5 ±2 
1.96 ±0.65 
0 1 0 
1 ± 0 
5 ± 2 
168 ±0.62 
11 ± 3 
3.39 ± 1.25 
193 1 6 1 
7 1 3 
3 ± 1 
128 1 4 3 
70 138 
0.333 
-0.054 
-0.078 
•0.167 
0.052 
-0.002 
0.218 
-0.011 
-0.003 
-0.084 
-0.206 
-0.220 
-0.152 
0.034 
-0.293 
-0.480 
-0.057 
0.141 
-0.198 
-0.167 
-0.240 
-0.050 
-0.092 
0.143 
-0.121 
-0.080 
-0.130 
-0.317 
-0.326 
-0.264 
-0.090 
-0.365 
-0.394 
-0.135 
0.051 
-0.179 
-0.174 
-0 218 
0.156 
0.125 
0.055 
-0.048 
-0.019 
0.008 
-0.194 
-0.177 
-0.112 
-0.104 
-0.228 
-0284 
-0.093 
F COP SD of position for F SSL with visual feedback 
FB COP sway for F SSL wilh visual feedback 
FB COP sway Norm for F SSL with visual feedback 
FB COP sway speed for F SSL with visual feedback 
FB COP sway speed Norm for F SSL with visual feedback 
DN COP position for F SSL with visual feedback 
ON COP SD of position for F SSL with visual feedback 
ON COP sway for F SSL with visual feedback 
DN COP sway Norm tor F SSL with visual feedback 
ON COPawayiaeedfarFSSL with visual feedback 
mm/FLlOO 
mnvs 
(mnVs)/FL*100 
mm 
mm 
mm 
mm/PW100 
mm/s 
3 ± 1 
13 1 5 
5.40 ± 1.93 
15 1 4 
5.95 ±1.71 
2 1 9 
2 11 
9 1 2 
2.75 1 0.63 
24 1 6 
4 11 
16 1 4 
6.58 1 2.01 
17 1 7 
6.85 1 2.96 
6 1 8 
3 1 1 
11 1 5 
3.52 11.62 
33 1 1 3 
-0.497 
-0.509 
-0.558 
-0.319 
-0.369 
•0.324 
-0.396 
-0.425 
-0.486 
-0.564 
-0.536 
-0.525 
-0.563 
-0.253 
-0.298 
-0.337 
-0.299 
-0.311 
-0.371 
-0.529 
-0.528 
-0.502 
-0.520 
-0.125 
-0.168 
-0.242 
-0.203 
-0.232 
-0.289 
-0.456 
Total COP distanos travelled for F SSL with visual feedback 
FB axis of COP eWpse for F SSL with visual feedback 
DN axis of COP eWpse for F SSL with visual feedback 
Angle of COP eMpss for F SSL with visual feedback 
Area of COP ellipse for F SSL with visual feedback 
deg 
mm»2 
62 112 
8 1 2 
5 1 2 
91 134 
129 165 
84 1 3 1 
10 1 4 
6 1 3 
109149 
160 1133 
-0.560 
-0.188 
-0.421 
-0.235 
-0.335 
-0.490 
-0.198 
-0.432 
-0.115 
-0.386 
-0.418 
-0.231 
-0.387 
0.019 
-0.345 
FB COP position for 0 SSL wWi visual feedback 
FB COP SD of position for 0 SSL with visual feedback 
FB COP sway for D SSL with visual feedback 
FB COP sway Norm for D SSL with visual feedback 
FB COP swayspeedtor D SSL with visual * 
mnVFL-100 
mm/s 
15 111 
3 1 1 
10 1 3 
4.14 11.35 
18 1 6 
10 1 9 
4 1 1 
14 1 4 
5.48 11.67 
27 1 9 
0.228 
-0.266 
-0.311 
-0.388 
-0.509 
0.118 
-0.134 
-0.192 
•0.229 
-0.495 
0.113 
-0.063 
-0.127 
-0.146 
-0.407 
0 COP position for D SSL wNh visual feedback 
D COP SD of position for D SSL with visual feedback 
DN COP sway for D SSL with visual feedback 
DN COP sway Norm for D SSL with visual feedback 
ON COP sway speed for D SSL with visual feedback 
DN COP sway speed Norm for D SSL wtth visual feedback 
Total COP distance traveled for D SSL with visual feedback 
FB axis of COP ellipse for D SSL wllh visual feedback 
DN axis of COP ellipse for D SSL wtth visual feedback 
Angle of COP ellipse for D SSL with visual feedback 
Ares of COP elipse for D SSL with visual feedback 
mnVPWIOO 
mnVs 
(mnvsVPWIOO 
deg 
mm*2 
136 ± 1 8 
4 1 2 
13 1 5 
4.13 11.59 
17 1 5 
5.09 1 1.53 
55 117 
9 1 3 
5 1 3 
104 120 
149 1 93 
123 
4 
15 
4.84 
20 
6.46 
75 
10 
7 
87 
231 
± 1 7 
± 1 
± 5 
±1.55 
± 5 
11.72 
123 
1 3 
1 3 
122 
1112 
0.369 
-0.255 
-0.235 
-0.344 
-0.271 
-0.393 
-0.446 
-0.098 
-0.446 
0.254 
-0.371 
0.345 
-0.113 
-0.158 
-0.245 
-0 226 
-0.318 
-0.406 
-0.044 
-0.428 
0.370 
-0.312 
0.317 
-0.099 
-0.142 
-0.209 
-0.074 
-0.163 
-0.240 
-0.027 
-0.391 
0.277 
-0.296 
FB COP position for N SSL witti visual feedback 
FB COP SD of posttkm tor N SSL wilh visual feedback 
FB COP sway for N SSL with visual feedback 
FB COP sway Norm for N SSL with visual feedback 
FB COP sway speed for N SSL with visual feedback 
FB COP sway speed Norm for N SSL wKh visual feedback 
mm/FL*100 
mnvs 
(rnm/s)/FL*100 
14 110 
3 H 
10 1 2 
3.73 10.91 
2 0 1 7 
7.52 11.98 
10 
4 
14 
5.48 
26 
10.21 
1 7 
1 1 
1 5 
11.71 
110 
14.05 
0.311 
-0.326 
-0.280 
-0.365 
-0.325 
-0.433 
0.299 
-0.267 
-0.228 
-0.301 
-0.277 
-0.368 
0.222 
-0 202 
-0.117 
-0.213 
-0.087 
-0.208 
1.412 
|r|<0.200 
|r(<0.200 
3.048 
|r|<0.200 
|r|<0.200 
1.114 
|r|<0.200 
|r|<0.200 
|r|<0.200 
58.884 
8.172 
43.570 
|r|<0.200 
1.928 
1.341 
M<0.200 
23.302 
180.782 
220.663 
315.156 
351.939 
1.771 
20.822 
387.742 
418.864 
307.368 
2.045 
3.451 
4.149 
1.225 
5.103 
1.222 
28.944 
242.996 
331.314 
461.148 
1.139 
14.862 
311.419 
290.535 
228.175 
245.207 
2.517 
H1OJ200 
2.873 
1.164 
2.958 
1.395 
25.328 
194.680 
187.999 
145.117 
122.431 
N COP SO of position for N SSL with visual feedback 
DN COP sway for N SSL with visual feedback 
DN COP sway Norm for N SSL with visual feedback 
DN COP sway speed for N SSL wtth visual feedback 
DN COP sway speed Norm for N SSL with visual feedback 
Total COP distance travelled for N SSL with visual feedback 
FB axis of COP eWpss for N SSL wilh visual feedback 
DN axis of COP eMpse for N SSL with visual feedback 
Angle of COP elapse for N SSL with visual feedback 
Area of COP ellipse for N SSL wtth visual feedback 
mnVPVriOO 
mm/s 
(mnVs)/PVV100 
mm 
mm 
mm 
deg 
mm*2 
3 1 1 
12 1 5 
3.78 11.53 
16 1 7 
5.09 1 2.05 
54 123 
9 1 2 
5 1 2 
79 127 
136 160 
4 ± 1 
14 1 4 
4.55 11.56 
20 1 6 
6.37 ± 1.86 
70 122 
10 1 3 
8 1 3 
79 137 
208 1105 
-0.179 
-0.212 
-0.321 
-0.321 
-0.397 
-0.395 
-0.231 
-0.516 
-0.202 
-0.506 
-0.408 
•0.380 
-0.468 
-0.423 
-0.484 
-0.515 
-0.203 
-0.508 
-0.237 
-0.503 
-0.230 
-0.185 
-0.268 
-0.153 
-0.202 
-0.284 
-0.178 
-0.386 
-0.104 
-0.387 
15.911 
398.992 
393.698 
421.827 
420.175 
2.041 
6.382 
8.237 
1.051 
16.301 
B COP position for B SSL with visual feedback 58 110 61 118 0.086 0.090 0.049 |r|<0.200 
B COP SD of position for B SSL with visual feedback 
FB COP sway for B SSL with visual feedback 
mm 3 * 1 5 * 2 -0.581 -0.608 -0.442 51.361 
mm 11 * 4 17 ± 5 -0.606 -0.641 -0.464 812.113 
FB COP sway speed for B SSL with visual feedback 
FB COP sway speed Norm for B SSL with visual feedback 
DN COP position for B SSL with visusl feedback 
DN COP SD of position for B SSL with visual feedback 
ON COP sway for B SSL with visual feedback 
DN COP sway Norm for 8 SSL with visual feedback 
DN COP swayspeed for B SSL with visual feedback 
mm/s 
(mnVsVFL*100 
mnVPWMOO 
mm/s 
11 ±4 
4.46*1.65 
2 * 5 
2 * 1 
6 * 3 
1.99*0.79 
• 1 8 * 7 
17*10 
6.81 * 4.34 
3 * 9 
3 * 1 
11 ± 6 
3.47 * 2.08 
36 ± 11 
-0.449 
-0.481 
0.127 
-0.495 
-0.520 
-0.551 
-0.596 
-0.491 
-0.512 
0.111 
-0.586 
-0.602 
-0.621 
-0.570 
•0.395 
-0.404 
0.031 
-0.520 
-0.507 
-0.519 
-0.413 
1051.989 
1204.175 
|rt<0.200 
59.610 
765.157 
697.902 
528.437 
Total COP distance traveled for B SSL with visual feedback 
FB aids of COP eMpse for B SSL with visual feedback 
DN axis of COP ellipse for B SSL with visual feedback 
Angle of COP ellipse for B SSL with visual feedback 
Area of COP ellipse for B SSL with visual feedback 
dog 
mm*2 
49 ±17 
7 * 2 
3 * 2 
9 3 * 5 2 
7 6 * 5 8 
87*31 
11 ±3 
6 * 4 
120 * 52 
181 * 162 
-0.585 
-0.502 
-0.513 
-0.198 
-0.485 
-0.565 
-0.527 
-0.562 
-0.207 
-0.558 
-0.411 
-0.428 
-0.501 
-0,151 
-0.481 
3.173 
1.518 
10.268 
1.373 
8.349 
F+B COP distance for F*B SSL with visual feedback 
F+B COP distance Norm for F+B SSL with visual feedback 
178 * 23 167 * 19 
mm/FLMOO 71.15*5 .85 66 .56*5 .96 
0.525 
0.453 
0.391 
0.364 
0.395 
0.410 
4.398 
3.813 
O+N COP distance Norm for D+N SSL with visual feedback mnVPW100 86.53 * 10.65 68.60 * 17.17 0.199 0.332 0.440 2.263 
Dynamic stability limit (26) FB COP position for FB DSL wHh visual feedback 
FB COP SD of position for FB DSL with visual feedback 
FB COP sway for FB DSL with visual feedback 
FB COP sway Norm for FB DSL with visual feedback 
FB COP sway speed for FB DSL with visual feedback 
FB COT sway speed Norm for FB DSL with visual feedback 
ON COP position for FB DSL with visual feedback 
DN COP SD of posWon for FB DSL with visual feedback 
DN COP sway for FB DSL with visual feedback 
DN COP sway Norm for FB DSL with visual feedback 
DN COP sway speed for FB DSL wHh visual feedback 
DN COP sway speed Norm for FB DSL with visual feedback 
Total COP distance travelled for FB DSL with visual feedback 
FB COP position for DN DSL with visual feedback 
FB COP SD of position for DN DSL with visual feedback 
FB COP sway for DN DSL with visual feedback 
FB COP sway Nomi for DN DSL with visual feedback 
FB COP sway speed for DN DSL with visual feedback 
FB COP sway speed Norm for DN DSL with visual feedback 
DN COP position for DN DSL with visual feedback 
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5.1 ABSTRACT 
Background: Previous studies have attempted to determine if response initiation speed, 
execution speed, geometry, energetics and control strategy measures can predict the threshold 
of balance recovery for tasks related to falls. However, none of these studies have used a 
complete set of performance measures, used both male and female younger and older adults, 
or used sideways and backward postural perturbations. Methods: We determined the 
performance measures of 16 younger (22.9±3.1yrs) and 16 older (68.1±5.8yrs) healthy adults 
that best predicted the maximum forward, sideways and backward lean angles from which 
participants could be suddenly released and still recover balance using a single step. The 158 
performance measures were reduced using collinearity diagnostics and analysed using 
multiple linear regressions. Results: Response execution speed measures were the best 
predictors of the ability to recover balance for all three lean directions (R2=61-83%). Step 
velocity measures were the best predictors for all three lean directions (R2forward=83%, 
0 0 0 
R sideways=79-81%, R bacicwani=61-62%). Response initiation speed (R =0.2-8%), geometry 
(R2=4-9%), energetics (R2=3-6%) and control strategy (R2=0%) measures contributed to a 
lesser extent and depended on lean direction. Conclusions: In healthy adults, the best 
experimental predictors of the ability to recover balance and avoid a fall for all three lean 
directions were step velocity measures. What remains to be shown is whether an intervention 
in weak and slow older adults with small maximum lean angles can improve their lower 
extremity maximum power, improve their step velocities, and thus improve their maximum 
lean angles. 
Abstract Word Count: 241 / 250 words 
Keywords: Falls, Balance, Postural perturbations, Performance measures, Direction 
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5.2 INTRODUCTION 
At the threshold of balance recovery, when subjected to sufficiently large postural 
perturbations, less than half a second is available to realise that we have lost our balance, to 
execute the appropriate step to recover balance, and thus to avoid a fall (1). Indeed, to 
successfully recover balance, the step must not only be rapidly initiated and executed but it 
must also be sufficiently large and strategically controlled using available muscular torques 
and powers. 
Few studies have looked at tasks related to falls that increase in difficulty up to the threshold 
of balance recovery by using sufficiently large postural perturbations that avoiding a fall is not 
always possible (1-3). To our knowledge, only three studies have attempted to determine if 
response initiation speed, execution speed, geometry, energetics and control strategy measures 
can predict the threshold of balance recovery for such tasks. Thelen et al. (4) found in younger 
and older males that weight transfer time (ry0ung«2=76%, r0ider2=53%), step time (ryoungff2=71%, 
roid«2=25%) and mean step velocity (ryoung«2=71%, r0kj*r2=56%) were good predictors of 
maximum forward lean angles, but reaction time (ry0ung«2=26%, roider2=0%) and step length 
(ryounger2=0%, r0ider2=l%) were not. Madigan and Lloyd (5) found in younger and older males 
that using the dominant or the non-dominant leg to step did not change the maximum forward 
lean angles. Finally, Hsiao-Wecksler and Robinovitch (6) found in younger and older women 
that time to heel strike 0^=38%) and hip extension maximum torques used 0^=43%) were 
good predictors of maximum forward lean angles, but ankle plantarflexion (^=30%) and knee 
extension (r2=6%) maximum torques used as well as ankle plantarflexion (^=25%), knee 
extension (1^=15%) and hip extension (^=25%) maximum rates of torques used were not. 
However, none of these studies have used a complete set of performance measures, used both 
male and female younger (YA) and older (OA) adults, or used sideways and backward 
postural perturbations to predict the ability to recover balance and avoid a fall. Indeed, Telonio 
and Smeesters (1) found in YA and OA that maximum lean angles were 23% and 31% greater 
for forward leans than for sideways and backward leans, respectively. 
The purpose of this study was to determine the performance measures of healthy YA and OA 
that best predict the ability to recover balance and avoid a fall. To do so we first documented 
age-related and direction-related differences in the response initiation speed, execution speed, 
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geometry, energetics and control strategy measures of all participants during tasks at the 
threshold of balance recovery and in multiple loss of balance directions. We then determined 
their potential for predicting the threshold of balance recovery for each of these tasks. We 
hypothesized that a small number of performance measures would be sufficient to predict the 
ability to recover balance and avoid a fall in each loss of balance direction. 
5.3 METHODS 
Participants 
Data from 16 healthy YA (mean ± standard deviation: 22.9±3.1yrs, 8 females) and 16 healthy 
OA (68.1±5.8yrs, 8 females) were used. All participated in experiments to determine the 
maximum forward, dominant side, non-dominant side and backward lean angles from which 
participants could be suddenly released and still recover balance using a single step (1). 
Informed consent was obtained, as required by our Ethics Committee. 
Experimental procedure 
Participants were leaned forward, to their dominant side (over preferred foot to kick a ball), to 
their non-dominant side or backward, while supported by a lean cable attached to a pelvic belt 
(1). After a random delay, loss of balance was triggered with the release of the lean cable and 
participants were instructed to "attempt to recover balance using a single step". Starting at 
5deg, the initial lean angle was increased in 2.5deg increments at each successful trial, until 
participants failed to recover balance twice at a given initial lean angle. Balance recovery was 
considered unsuccessful if more than one step was used (stepping failure) or more than 20% of 
body weight was supported by the safety harness (harness failure). The four lean directions 
were randomly ordered to balance out any learning effect across lean directions. Finally, three 
rest periods were introduced to reduce fatigue. 
Measuring instruments and variables 
Electromyographic (EMG), kinetic and kinematic data were synchronised and collected at 
1000Hz, lOOOHz and 100Hz respectively. EMG sensors (Bagnoli, Delsys, Boston MA) 
measured muscular activity on the left and right medial gastrocnemi and anterior tibiali. Force 
platforms (OR6-7, AMTI, Newton MA) measured loads under the feet. Load cells (FD-2 and 
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MC3A, AMTI, Newton MA) measured lean cable and safety harness loads. Optoelectronic 
position sensors (Optotrak, NDI, Waterloo ON) measured three-dimensional positions of 
markers. Data were processed using Matlab (Mathworks, Natick MA) as described previously 
(1.7). 
The main outcome variable acquired was the initial lean angle (1). It was measured as the 
sagittal (forward and backward leans) or frontal (sideways leans) plane angle between the 
vertical and the line connecting the midpoints of the two lateral malleoli and the two greater 
trochanters prior to lean release. The maximum lean angle for each lean direction was thus the 
greatest initial lean angle for which balance recovery was successful. 
For each lean direction, a total of 158 experimental performance measures were acquired for 
each participant at their maximum lean angle (Figure 5.1 and Appendix 5.1). However, since 
there were no significant differences between dominant and non-dominant leans (1), 
maximum lean angles and performance measures for sideways leans were averaged. 
Five variables evaluated response initiation speed. EMG muscular latency of the step and 
stance leg gastrocnemi and tibiali were measured as the difference between the time at which 
muscular activity was initiated and lean release (7). Reaction time (RT) was the difference 
between the time at which the vertical force under the step leg started increasing and lean 
release (7). 
Six variables evaluated response execution speed. Liftoff (LO) occurred when the vertical load 
under the step foot became zero. Touchdown (TD) occurred when the vertical load under the 
step foot became non-zero again. Therefore, weight transfer time (WTT) was the difference 
between LO and the end of RT and step time (ST) was the difference between TD and LO (7). 
Absorption time (AT) was the difference between the time at which the sagittal (forward and 
backward leans) or frontal (sideways leans) plane angular velocity of the trunk segment (the 
line connecting the midpoints of the two greater trochanters and the two acromions) became 
zero and the end of ST. Mean step velocity (meanSV) was step length divided by ST (1). 
Maximum step velocity (maxSV) was the maximum anterior-posterior (forward and backward 
leans) or medial-lateral (sideways leans) velocity of the step foot lateral malleolus from LO to 
TD (1). Similarly, maximum step acceleration (maxSA) was the maximum anterior-posterior 
or medial-lateral acceleration of the step foot lateral malleolus from LO to TD (1). 
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Three variables evaluated response geometry (1). Step length (SL) and step width (SW) were 
the anterior-posterior and medial-lateral displacements (forward and backward leans) or 
medial-lateral and anterior-posterior displacements (sideways leans) of the step foot lateral 
malleolus from LO to TD, respectively. Step height (SH) was the maximum minus the 
minimum inferior-superior position of the stepping foot lateral malleolus from LO to TD. 
One hundred and forty variables evaluated response energetics. A three-dimensional inverse 
dynamics model composed of four rigid links (step foot, leg and thigh segments and a 
combined head-arms-trunk-stance leg segment) with three frictionless ball and socket joints 
(step leg ankle, knee and hip) was constructed in Matlab. Based on anthropometric tables 
given in Winter (8), the segment masses, lengths, center of mass positions and moments of 
inertia were calculated from each participant's total mass and marker positions. Joint torque 
and joint power (joint torque x joint angular velocity) time histories from lean release to the 
end of AT were calculated for the step leg ankle (dorsiflexion, plantarflexion, abduction, 
adduction, internal rotation and external rotation), knee (flexion and extension) and hip 
(flexion, extension, abduction, adduction, internal rotation and external rotation) using 
Newton-Euler equations and the kinetic and kinematic data. Finally, for all 14 joint 
movements, peak joint torques and peak joint powers were determined for RT, WTT, ST, 
initial AT and final AT (ATi and ATf, before and after the peak vertical force under the step 
leg, respectively). 
Four variables evaluated response control strategy. Step leg determined whether the dominant 
or non-dominant leg was used to step. Crossover steps determined whether the non-dominant 
leg was used to step for dominant side leans or the dominant leg was used to step for non-
dominant side leans (1). Failure type determined whether stepping or harness failures occurred 
during the two unsuccessful trials at lean angles larger than their maximum (1). 
Data analysis 
The 158 performance measures were reduced to 39, 49 and 26 by eliminating performance 
measures with non-significant Pearson correlation coefficients (r) with the forward, sideways 
and backward maximum lean angles, respectively. They were further reduced to 22,22 and 17 
independent performance measures (Table 5.1), respectively, by using collinearity diagnostics 
analyses within each group of performance measures (Figure 5.1). For each lean direction, we 
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then determined the performance measures that best predicted the maximum lean angle using 
stepwise multiple linear regression analysis. Alternative best fit multiple linear regression 
models were also computed for comparison. Data were analysed using SPSS vl5.0 (SPSS Inc., 
Chicago IL) and statistical significance level was set at p<0.01. 
5.4 RESULTS 
Of the 158 performance measures evaluated, the three variables with the highest r and variance 
inflation factors (VIF) were meanSV (r2=62-84%), maxSV (^=63-84%) and SL (rMl-64%) 
for all three lean directions (Table 5.1, Figure 5.2 and Appendix 5.1). Interestingly, the 
regressions for meanSV, maxSV and SL including all three lean directions (Figure 5.2) had 
coefficients that fell within the confidence intervals of those for the separate forward, sideways 
and backward regressions. In fact, the three maximum lean angles were themselves highly 
interCOrreiated With rpotwani_sideways=0.863, rForward-Backwaid=0-769 and rsideways-BackwardFO.850. 
Stepwise multiple linear regression analyses resulted in model R2 explaining 71-86% of the 
variability in the three maximum lean angles using only two performance measures 
(Table 5.2). MeanSV and maxSV (R2i,2=62-83%) were the best predictors of the maximum 
lean angle for all three lean directions. SW (R2io=9%) and hip power (R22OWTT,21ST=3-5%) 
variables contributed to a lesser extent and depended on lean direction. 
Alternative best fit multiple linear regression models using the same number of performance 
measures showed nearly identical model R2=69-87% (Table 5.2). These models showed that 
RT (R28=0.2-8%), WTT (R26=7%), hip torque (R2I4RT=6%) and SL (R24=4%) variables could 
equally well contribute to the variability in the three maximum lean angles. 
5.5 DISCUSSION 
In healthy adults, response execution speed measures were the best predictors of the ability to 
recover balance for all three lean directions. Their contributions to the variability in the three 
maximum lean angles were greater for forward (R2i,2=83%) and sideways (R2i>2=79-81%) 
leans than for backward (R2i,2,6=61-70%) leans (Table 5.2). In particular, although SV 
measures were the best predictors for all three lean directions, their contributions were greater 
for forward (R2i,2=83%) and sideways (R2U=79-81%) leans than for backward (R2i,2=61-
62%) leans. Conversely, response initiation speed (R2g=0.2-8%), geometry (R24,io=4-9%), 
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energetics (R2I4RT,2OWTT(2IST=3-6%) and control strategy (R2=0%) measures contributed to a 
lesser extent or even not at all and depended on lean direction. Finally, only two performance 
measures were needed to explain the variability in forward (R2=83-87%), sideways (R2=84-
86%) and backward (R2=69-71%) maximum lean angles. These slight differences in the 
performance measures that best predict balance recovery in each lean direction may explain 
why the age-related reduction in maximum lean angles was 41% smaller for backward leans 
compared to the other lean directions (1). 
Strengths of this study were that we used a complete set of performance measures, both male 
and female YA and OA, as well as forward, sideways and backward postural perturbations. 
This allowed us to determine not only the best predictors of the ability to recover balance but 
also to do it for all three loss of balance directions. 
Limitations of this study were that participants were aware of the impending occurrence of a 
loss of balance and that they wore a safety harness. However, both are necessary to ensure 
participant safety when using large postural perturbations. Furthermore, our results were 
obtained in healthy adults. However, frail older adults may not be able to recover balance and 
avoid a fall or their maximum lean angle may be too small to measure. In this case, the more 
pertinent question may not be which performance measure best predicts why they fell but 
rather how can we attenuate consequences of their falls. 
Results we obtained for the performance measures of our YA and OA were generally 
consistent with those obtained by other authors for forward postural perturbations (Table 5.1, 
Appendix 5.1 and Introduction). As Thelen et al. (4) found, our meanSV (1^ =84%) variables 
were good predictors of maximum forward lean angles, and our RT 0^=21%) variables were 
not. Unlike them, however, our SL (^=62%) variables were good predictors of maximum 
forward lean angles, and our WTT (1^=36%) and ST (r2=24%) variables were not. These 
differences in r2 are probably due to the fact that we included both male and female YA and 
OA. As Madigan and Lloyd (5) found, step leg was not a good predictor of maximum forward 
lean angles. Finally, as Hsiao-Wecksler and Robinovitch (6) found, our hip extension 
maximum torques used (1^=24-50%) were good predictors of maximum forward lean angles, 
and our ankle plantarflexion (p>0.01) and knee extension (p>0.01) maximum torques used 
were not. Again, differences in r2 are probably due to the fact that we included both male and 
female YA and OA. 
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Results we obtained for the performance measures were also consistent with those we obtained 
for clinical abilities. Indeed we found in the same YA and OA that the best clinical predictors 
of the ability to recover balance and avoid a fall for all three lean directions were lower 
extremity maximum power variables (2). Given that muscular power is the product of 
muscular torque and angular velocity, it is not,surprising that SV were good predictors of 
balance recovery. However, why meanSV (r2=62-84%) and maxSV (^=63-84%) variables 
were better predictors of balance recovery than lower extremity maximum torques (1^=21-
64%) and powers 0^=20-58%) used variables (Table 5.1) may have more to do with the 
limitations of inverse dynamics models, such as the hypotheses involved in the segment 
masses, center of mass positions, moments of inertia and centers of rotation (9), age and 
gender differences in these parameters as well as the inability to establish the presence or size 
of co-contractions. 
We have thus demonstrated that, in healthy adults, the best experimental predictors of the 
ability to recover balance and avoid a fall for all three lean directions were SV measures. What 
remains to be shown is whether an intervention in weak and slow OA with small maximum 
lean angles can improve their lower extremity maximum,power, improve their SV, and thus 
improve their maximum lean angles. 
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Table 5.1: Pearson correlation coefficients (r) between the 22,22 and 17 independent performance measures 
and the maximum forward, sideways and backward lean angles, respectively 
Peri 
1 
2 
3 
4 
5 
6 
7 
8 
9 
10 
11 
12 
13 
14 
15 
16 
17 
18 
19 
20 
21 
22 
23 
24 
formance measure (xi) 
Mean step velocity (meanS V) 
Maximum step velocity (maxS V) 
Maximum step acceleration (maxSA) 
Step length (SL)* 
Step height (SH)' 
Weight transfer time (WTT) 
Step time (ST) 
GRF reaction time (RT) 
Absorption time (ATi and ATf) 
Step width (SW)* 
Joint torques 
Ankle internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Hip extension 
Hip internal rotation 
Hip external rotation 
Joint powers 
Ankle dorsiflexion 
Ankle abduction 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip internal rotation 
Hip external rotation 
ATi 
RT 
RT 
WTT 
ATf 
RT 
WTT 
ST 
AT 
AT 
RT 
WTT 
ATi 
ATf 
WTT 
ST 
WTT 
ST 
ATf 
RT 
ST 
ATi 
ATi 
RT 
RT 
1Mb 
m/s 
m/s 
m/s2 
Mm 
Mm 
Ms 
Ms 
Ms 
Ms 
Mm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Nm 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Watt 
Mean 
YA 
4.86*0.59 
6.84*0.95 
50.0*7.6 
980*116 
293*34 
150*22 
202*18 
72*13 
327*169 
-15*39 
36*21 
42*18 
91*35 
127*43 
117*65 
116*88 
225*96 
154*95 
127*106 
330*197 
459*257 
290*297 
Forward 
*SD 
OA 
3.79*0.81 
5.21*1.04 
33.9*10.7 
779*113 
261*33 
163*27 
211*37 
90*13 
288*134 
-1*47 
25*20 
26±16 
66*33 
87*42 
89*41 
70*58 
106*115 
59*66 
18*21 
84*84 
100*176 
80*177 
N 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
31 
31 
32 
31 
32 
28 
29 
r 
0.915 
0.914 
0.849 
0.789 
0.651 
-0.602 
-0.488 
-0.461 
-0.086 
-0.104 
0.456 
0.615 
0.643 
0.706 
0.486 
0.474 
0.695 
0.623 
0.554 
0.699 
0.762 
0.475 
Mean 
YA 
3.64*0.43 
4.83*0.49 
40.2*7.0 
734*100 
280*26 
134*29 
204*30 
87*9 
228*90 
-21*35 
23*8 
98*30 
106*36 
168*44 
197*69 
23*10 
30*22 
27*17 
51*44 
8*6 
11*7 
2*4 
Sideways 
*SD 
OA 
2.72*0.77 
3.66*1.00 
29.7*103 
553*106 
222*44 
181*48 
218*52 
91*9 
366*156 
-5*38 
16*12 
42*22 
55*21 
73*32 
92*34 
15*11 
23*20 
9*8 
18*19 
2*2 
3*4 
1*2 
N 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
30 
32 
32 
32 
32 
32 
r 
0.901 
0.893 
0.830 
0.798 
0.804 
-0.683 
-0.423 
-0.095 
-0.457 
-0.128 
0.586 
0.730 
0.610 
0.803 
0.686 
0.564 
0.590 
0.636 
0553 
0.608 
0.665 
0.449 
Mean 
YA 
3.41*0.61 
4.97*0.74 
51.3*11.4 
776*131 
260*33 
92*21 
233*54 
88*10 
285*189 
44*70 
35*50 
29*27 
16*11 
23*33 
113*121 
220*217 
107*127 
Backward 
±SD 
OA 
2.66*0.65 
3.97*0.84 
38.4*8.6 
673*87-
230*47 
112*42 
261*43 
103*13 
319*199 
54*62 
12*11 
16*13 
13*14 
6*14 
58*72 
127*124 
22*35 
N 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
29 
28 
27 
28 
29 
27 
29 
r 
0.788 
0.796 
0.610 
0.643 
0.551 
-0.501 
-0.467 
-0.640 
-0.100 
-0.277 
0504 
0.504 
0511 
0515 
0.473 
0598 
0.698 
YA: Younger adults, OA- Older adults, GRF: Ground reaction force, SD: Standard deviation. 
'.Forward, lean side and backward SL were positive for forward, sideways and backward leans, respectively. 
t SH were always upward and positive for all four lean directions. 
t Lateral SW were positive for forward and backward leans and forward SW were positive for sideways leans. 
Table 5.2: Stepwise and alternative best fit multiple linear regression models 
Lean Type of Regression Model 
direction regression .
 ft 
Partial R2 
R2. 
Model 
R2 
Standard 
error 
(deg) 
Forward Stepwise ein«=5.118xi40.007x2,srr+1.529 0.832 0.031 0.863 2.2 
Alternatives 9m„=3.469x2+0.008x2isT+2.594 0.830 0.044 0.874 2.1 
enux=5.784x1-0.035x8+2.927 0.832 0.002 0.834 2.4 
Sideways Stepwise 8BUBt=5.779x1+0.094x20WTr 0.724 0.805 0.051 0.856 2.2 
Alternatives emax=3.819x2+0.032x14in-0.743 0.791 0.055 0.846 2.3 
9BBU[=5.087x1-fO.013x4-5.000 0.805 0.039 0.844 2.3 
Backward Stepwise enBX=3.333x2-0.018x10+3.325 0.621 0.091 0.712 2.1 
Alternatives 6B1„=2.926x2-0.033x6+7.631 0.621 0.074 0.695 2.1 
enax=3.291xi-0.097xs+16.646 0.609 0.082 0.691 2.1 
See Table 5.1 for names and units of performance measures (Xj) 
Figure legends 
Figure 5.1: A total of 158 experimental performance measures were acquired for each lean 
direction: 5 response initiation speed, 6 response execution speed, 3 response geometry, 140 
response energetics and 4 response control strategy measures. They were reduced to 17-22 
independent performance measures by eliminating performance measures with non-significant 
(p>0.01) Pearson correlation coefficients (r) with the three maximum lean angles and by using 
collinearity diagnostics analyses. Within each group of performance measures listed, the latter 
calculates variance inflation factors for each performance measure to determine its 
intercorrelation with the other performance measures (VIF=1: uncorrelated, VIF»1: highly 
correlated, VIF>100: numerical precision exceeded). Performance measures with the highest r 
and VIF were thus identified, although commonly used performance measures were 
occasionally kept regardless of r and VIF. Finally, the best experimental predictors of the 
maximum lean angle for each lean direction were obtained using stepwise and alternative best 
fit multiple linear regression models. EMG: Electromyographic, GRF: Ground reaction force. 
Figure 5.2: The best predictors of the maximum lean angle in younger (YA) and older (OA) 
adults for forward (1st column), sideways (2nd column) and backward (3rd column) leans were 
mean (top row) and maximum (center row) step velocities. As expected, greater step velocities 
resulted in greater maximum lean angles for all three lean directions, with the fastest OA 
performing just as well as the slowest YA. Step length (bottom row) was also a good 
independent predictor of the three maximum lean angles. As expected, greater step lengths 
resulted in greater maximum lean angles for all three lean directions, the OA with the longest 
steps performing just as well as the YA with the shortest steps. Interestingly, the regressions 
including all three lean directions (4th column) had coefficients that fell within the confidence 
intervals of those for the separate forward, sideways and backward regressions. 
141 
Performance measures (158) 
Response initiation speed (5) Response execution speed (6) 
EMG muscular latency (4) 
GRF reaction time (1) 
Response geometry (3) 
Step length (1) 
Step height (1) 
Step width (1) 
Response energetics (140) 
Muscular joint torque (70) 
Muscular joint power (70) 
Weight transfer time (1) 
Step time (1) 
Absorption time (1) 
Step velocity (2) 
Step acceleration (1) 
Response control strategy (4) 
Step leg (1) 
Crossover steps (1) 
Failure type (2) 
Independent performance measures (17-22) 
Best experimental predictors (2) 
Figure 5.1 
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Appendix S.I: Complete Rat of the Pearson correlation coefficients (r) between the 158 performance measures and the maximum forward, sideways and backward lean angles 
with the 22,22 and 17 Independent performance measures selected for further analysis highlighted, respectively 
Forward Sideways 
Performance measure Units 
43 
46 
101 
56 
Meant SO 
YA 
± 23 
± 11 
1 63 
i 26 
OA 
49 t 
49 t 
170 ± 
105 t 
18 
19 
59 
58 
N 
30 
29 
27 
23 
r 
0.101 
-0.174 
-0.573 
-0.428 
V1F 
FEx 
FEx 
FEx 
FEx 
34 
72 
99 
62 
Mean I S O 
YA 
± 7 
± 26 
i 59 
t 22 
OA 
76 t 
98 t 
84 ± 
69 ± 
36 
34 
59 
41 
N 
30 
31 
28 
31 
r 
-0.500 
-0.516 
0.075 
-0.124 
VIF 
FEx 
FEx 
FEx 
FEx 
Backward 
Meant SO 
YA OA N VIF 
EMG muscular latency (4) Step leg gastrocnemius ms 
Stance leg gastrocnemius ms 
Step Leg tibialis ms 
Stance leg tibialis ms 
GRF reaction time 
86 i 43 144 ± 71 28 -0.581 
189 1 162 206 1 171 23 -0.359 
47 * 24 52 t 24 29 -0.069 
49 ± 13 58 ± 17 29 0.042 
FEx 
FEx 
FEx 
FEx 
Muscular joint torque (70) Step leg ankle (30) 
Step leg knee (10) 
Step leg hip (30) 
Muscular joint power (70) Step leg ankle (30) 
Step teg knee (10) 
Step leg tup (30) 
Nm 
Nm 
Nm 
Watt 
Watt 
Walt 
See Appendix 1A See Appendix 18 See Appendix 1C 
Step leg (1) 
Crossover steps (1) 
Failure type (2) 
Dleg-1,NLeo«0 
Yes»1.No-0 
Stepping (Yes»1, No*0) 
Harness (Yes»1, No«0) 
1.00 ± 0.00 
0.00 t 0.00 
0.03 ± 0.13 
0.97 ± 0.13 
1.00 1 0.00 
0.00 ± 0.00 
0.66 ± 0.44 
0.34 t 0.44 
32 
32 
32 
32 
-
-0.612 
0.812 
FEx 
FEx 
FEx 
FEx 
0.50 t 0.00 
0.00 1 0.00 
0.19 t 0.30 
0.81 ± 0.30 
0.53 ± 0.13 
0.03 1 0.13 
0.61 ± 0.38 
0.39 ± 0.38 
32 
32 
32 
32 
-0.264 
-0.264 
-0.367 
0.367 
FEx 
FEx 
FEx 
FEx 
1.00 
0.00 
0.41 
0.59 
t 0.00 
± 0.00 
± 0.38 
± 0.38 
1.00 
0.00 
0.75 
0.25 
t 0.00 
1 0.00 
1 0.32 
t 0.32 
32 
32 
32 
32 
-
-0.494 
0.494 
FEx 
FEx 
FEx 
FEx 
YA: Younger adults, OA. Older adultt, SD: Standard deviation, VIF: Variance inflation factor, EM& Electromyographic, ORF: Ground reaction force, DLeg: Dominant leg, NLeg: Non-dominant leg, FEx: Forced exchmon 
* Forward, lean side and backward SL were positive for forward, sideways end backward leans, respectively. 
t SH were always upward and positive for all four lean directions. 
X Lateral SW were positive for forward and backward leans and forward SW were positive tar sideways leans. 
Appendix S.1A: Complete list of the significant (pSO.01) Pearson correlation coefficients (r) between the 140 response energetics performance measures and 
the maximum forward lean angles with the 12 independent response energetics performance measures selected for further analysis highlighted 
Response energetics 
performance measure 
AnWe dorsMexlon 
AnHe plantarflexton 
Ankle abduction 
AnWe adduction 
AnWe internal rotation 
AnWe external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
Hjpaxtornalrptation^^^^ 
AnWe dorsMexlon 
AnWe plantarrtexton 
Ankle abduction 
Anlde adduction 
Ankle internal rotation 
AnWe external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip Internal rotation 
Hip external rotation 
Ankle dorsMexlon 
AnMe plantarflexion 
Ankle abduction 
AnMe adduction 
AnWe interns) rotation 
AnMe external rotation 
Knee flexion 
Knae extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
Hip external rotation 
Ankle dorsMexlon 
Ankle plantarflexion 
AnMe abduction 
AnMe adduction 
AnMe internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip Internal rotation 
Hip external rotation 
Ankle dorsMexlon 
AnMe plantarflexion 
AnMe abduction 
AnMe adduction 
AnMe internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip Internal rotation 
Hip external rotation 
Maximum 
M e a n t S D 
YA 
21 ±27 
1 ±2 
0 ± 1 
42 ±73 
2 * 3 
18 ±35 
3 ± 8 
0 ± 0 
14 ±14 
43 ±77 
2 ± 3 
^ ^ 1 ^ 3 3 
33 ±26 
0 ± 0 
1 ±3 
49 ±78 
3 ± 5 
26 ±47 
22 ±14 
21 ±20 
17 ±12 
52 ±78 
3 ± 4 
27 ±50 
5 ± 3 
20 ±30 
5 ± 9 
5 ±11 
3±S 
6 ± 6 
61 ±42 
27 ±16 
41 ±24 
20 ±12 
16 ±8 
11 ±7 
13 ±11 
12 ±14 
20 ±31 
6 ± 8 
70 ± 136 
17 ±32 
27 ±63 
13 ±39 
96 ±47 
280 ±163 
60 ±51 
81 ±55 
89 ± 149 
25 ±40 
1 ±2 
97 ±57 • 
23 ±40 
3 ± 4 
6 ± 7 
36 ±71 
83 ±59 
91 ±46 
280 ±163 
118 ±88 
60 ±51 
81 ±55 
89 t 149 
25 ±40 
OA 
17 ±21 
1 ±5 
0 ± 0 
45 ±82 
1 ±1 
13 ±26 
2 ± 6 
0 ± 0 
13 ±11 
45 ±84 
1 ±1 
^ 1 2 ^ 5 
34 ±26 
1 ±3 
0 ± 0 
62 ± 110 
2 ± 1 
19 ±35 
20±8 
20 ±13 
16 ±13 
62 ±100 
3 ± 5 
22 ±42 
4 ± 2 
8 ±15 
2 ±4 
10 ±19 
1 ±1 
5 ± 7 
53 ±31 
23 ±16 
34 ±16 
19 ±16 
22 ±23 
12 ±13 
10 ±11 
13 ±32 
44 ±45 
7 ± 9 
20 ±57 
29 ±43 
35 ±62 
7 ±17 
B6±48 
226 ±103 
53 ±53 
36 ±45 
59 ±98 
23 ±27 
1 ±4 
114 ±82 
13 ±17 
4 ± 3 
4 ± 6 
26 ±37 
67 ±66 
85 ±60 
226 ±103 
70 ±58 
53 ±53 
36 ±45 
18 ±35 
23 ±27 
torque (Nm) 
N r 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
3 * _ _ _ _ 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
29 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
29 
30 
31 
31 
31 
32 
24 
31 
31 
29 
32 
31 
31 
23 
25 
30 
26 0.608 
32 
30 
23 
32 
32 
25 
25 
31 
31 
24 
25 
31 0.474 
30 
26 0.608 
29 
30 
VIF 
2.875 
equal ATI 
equal ATI 
Forward 
Maximum 
Mesn±SD 
YA 
13 ±16 
0 ± 0 
2 ± 4 
12 ±27 
2 ± 4 
2 ± 5 
| 2 ± 5 
10 ±16 
8 ±25 
| 27 ± 16 
12 ±23 
3 ± 7 
7 ±16 
^ ^ ^ ^ ^ ^ ^ ^ 
1 ±3 
14 ±31 
23 ±48 
32 ±69 
4 ± 8 
| 1 ±2 
134 ±91 
| 130 ±97 
24 ±33 
52 ±93 
29 ±46 
44 ±98 
48 ±29 
27 ±28 
14 ±36 
21 ±60 
12 ±20 
8 ±14 
29 ±43 
75 ±128 
102 ±140 
24 ±32 
18 ±20 
71 ±107 
35 ±52 
422 ± 413 
37 ±36 
5 ± 7 
17 ±13 
37 ±75 
305 ±376 
344 ±291 
280 ±154 
198 ±195 
66 ±64 
54 ±93 
31 ±38 
133 ± 219 
38 ±61 
31 ±51 
29 ±59 
12 ±28 
' 76 ± 103 
30 ±37 
252 ± 274 
363 ±352 
141 ± 172 
104 ±94 
54 ±76 
57 ± 117 
OA 
2 ± 3 
0 ± 0 
0 ± 0 
0 ± 0 
0 ± 0 
0 ± 0 
2 ± 5 
3 ± 3 
7 ±17 
12 ±13 
2 ± 8 
1 ±2 
2 ± 6 
^ 0 ± ( ) 
2 ± 6 
4 ± 6 
2 ± 3 
1 ±1 
2 ± 3 
1 ±4 
36 ±47 
66 ±76 
2 ± 4 
6 ±10 
4 ± 6 
2 ± 3 
28 ±27 
6 ±10 
6 ±18 
3 ± 5 
3 ± 4 
2 ± 5 
7 ±12 
37 ±74 
15 ±20 
12 ±20 
9 ±20 
4 ± 5 
5 ± 8 
67 ±129 
39 ±67 
3 ± 3 
5 ± 8 
3 ± 5 
215 ±293 
129 ± 196 
167 ± 248 
94 ±140 
9 ±13 
16 ±21 
9 ±16 
64 ±102 
6 ±12 
10 ±21 
3 ± 7 
8 ±28 
126 ± 142 
5 ±16 
77 ± 123 
100 ± 188 
71 ±111 
37 ±49 
16 ± 24 
41 ±99 
power (Watt) 
N r 
32 
32 
32 
32 
32. 
32 
32 
32 
32 
31 0646 
32 
32 
32 
_ J L _ _ _ 
32 
32 
32 
31 
32 
32 
32 0.622 
32 0.638 
32 
32 
32 
32 
31 
31 
32 
31 
31 
32 
30 
31 
31 
32 
31 
32 
28 
22 
28 
28 
29 0.674 
29 
22 
27 0.715 
26 
27 
29 0.539 
28 
28 
29 
31 
30 
31 
30 
29 
27 
26 
29 
28 
29 
30 
29 
VIF 
12.525 
6279 
24.411 
21.630 
8.546 
16.812 
YA Younger adults, OA. Older adults, SD: Standard deviation, VIF: Variance inflation factor 
Appendix 6.1B: Complete list of the significant (psO.01) Pearson correlation coefficients (r) between the 140 response energetics performance measures and 
the maximum sideways lean angles with the 12 independent response energetics performance measures selected for further analysis highlighted 
Response energetics 
performance measure 
Maximum torque (Nm) 
Meant SO 
YA OA N r 
Sideways 
VIF 
Maximum power (Watt) 
MeanlSD 
YA OA N r VIF 
Ankle dorsMexion 
Ankle plantarflexion 
Anlde abduction 
Ankle adduction 
Ankle internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
Hip external rotation 
Ankle dorsMexion 
Ankle plantarflexkm 
Ankle abduction 
Ankle adduction 
Ankle internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
Hte> external rotation 
3 ± 8 
27 ±15 
6 ± 5 
78 ±24 
3 1 3 
3 ±5 32 
15 110 32 
2 ±2 32 
95 ±50 32 
1 ±1 32 
19 ±12 
9 9 1 3 6 
6 ± 5 
30*11 
0 615 10.087 
Ankle dorsMexion 
Ankle ptantarflexlon 
Ankle abduction 
Ankle adduction 
Ankle internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
> external rotation HkM 
16 ±20 
11 ±13 
9 ± 9 
15 ±13 
18 ±19 
8 ± 7 
32 ±19 
38 ±20 
42 ±26 
52 ±27 
59 ±19 
49 ±29 
52 ±32 
20 ±9 
14 ±26 
6 ± 6 
7 ±13 
10 ±8 
9 ±13 
4 ± 6 
33 125 
48 ±50 
52 ±50 
55 ±28 
30 116 
40152 
43 ±42 
7 ± 6 
32 
32 
32 
32 
31 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
0.827 
0.652 
13.392 
7.263 
29 125 
16 114 
41 136 
37 127 
43 141 
29 125 
20 ±20 
31 ±36 
320 ± 217 
173 1117 
63134 
40 146 
29135 
4 ± 3 
24 ±21 
23 ±20 
18 ±15 
10 ± 6 
7 ±15 
23 ±20 
118 ±91 
119 ±80 
35 134 
33146 
31 
32 
31 
31 
32 
32 
32 
32 
32 
31 
32 
32 
0.449 
0.473 
2.838 
3.511 
0.478 8.342 
Ankle dorsMexion 
Ankle plantarflexion 
Anlde abduction 
Ankle adduction 
Ankle Internal rotation 
Anlde external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
Hip external rotation 
2 1 3 
166 1125 
5 1 4 
134 1169 
87189 
8 ± 9 
32 142 
193 1122 
261 1144 
4 4 1 3 5 
142 190 
251 1 180 
219 1185 
29 120 
8 ±19 
43134 
314 
13 134 
12 111 
10 125 
8 113 
161 1168 
291 1 204 
33133 
22 118 
138 1121 
195 1148 
11 117 
32 
30 
32 
30 
30 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
31 
32 
32 
0.524 
0.545 
5.662 
3.454 
28 132 
38131 
114 1123 
96 1153 
47 143 
64 ±81 
20 121 
106 1108 
141 1104 
120 1105 
230 1222 
249 1283 
8 9 1 8 9 
1851256 
23126 
35136 
114 1131 
21 ±22 
21 ±29 
71 ±65 
35154 
13 114 
91 1106 
98 1138 
179 1208 
71 1139 
50 167 
163 1167 
28 
29 
29 
27 
31 
32 
30 
28 
29 
31 
25 
28 
31 
32 
Ankle dorsMexion 
Anlde plantarflexion 
Ankle abduction 
Ankle adduction 
Ankle Internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
Hip external rotation 
17 122 
226 1208 
10 114 
20 114 
223 1 206 
28 127 
43 141 
1891168 
261 1144 
44135 
142 190 
251 1180 
219 ± 185 
29 120 
10 19 
35 142 
11 ±25 
10 ±11 
13 118 
17 124 
19 123 
189 1153 
291 1204 
33 133 
22 118 
138 1121 
195 1148 
11 117 
32 
31 
32 
27 
31 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
31 
32 
32 
0.588 
0.524 
2.450 
equal ATI 
0.545 equal ATi 
88 1100 
69 177 
1401136 
4 5 1 4 6 
91 ±96 
107 1 117 
136 1153 
240 1 214 
204 ±200 
230 ±173 
381 ± 232 
395 ± 284 
136 1130 
90 197 
4 9 1 6 0 
72 155 
81 ±97 
33148 
53167 
132 1101 
90 1148 
86 ±103 
55 ±43 
123 ±110 
185 ±173 
286 1332 
68 159 
188 1 248 
27 
29 
26 
27 
28 
31 
31 
28 
27 
31 
24 
21 
26 
30 
YA Younger adults, OA; Older adults, SO: Standard deviation, VIF: Variance inflation factor 
Appendix S.1C: Complete list of the significant (pso.01) Pearson correlation coefficients (r) between the 140 response energetics performance measures and 
the maximum bacward lean angles with the 7 independent response energetics performance measures selected for further analysis highlighted 
Backward 
Maximum torque (Nm) Maximum power (Watt) 
Response energetics Mean ± SD Mean ± SO 
performance measure 
Ankle dofsMexkm 
AnWe ptantarflexlon 
Ankle abduction 
AnWe adduction 
Ankle internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip internal rotation 
Hip external rotation 
Ankle dorsWexion 
Ankle pfantamexion 
Ankle abduction 
Ankle adduction 
AnWe internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip Internal rotation 
Ankle dorsWexion 
AnWe ptantarflexlon 
Ankle abduction 
AnWe adduction 
Ankle Internal rotation 
AnWe external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip Internal rotation 
Hip external relation 
Ankle dorsMexlon 
Ankle plantarilaxion 
AnHe abducson 
Ankle adduction 
AnWe internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip Internal rotation 
Hip external rotation 
Ankle dorstflexion 
Ankle plantarflexion 
Ankle abduction 
Ankle adduction 
AnWe Internal rotation 
Ankle external rotation 
Knee flexion 
Knee extension 
Hip flexion 
Hip extension 
Hip abduction 
Hip adduction 
Hip Internal rotation 
Hip external rotation 
YA 
1 ± 4 
22 ± 1 1 
4 ± 3 
16 ± 4 1 
3 ± 2 
9 ± 2 0 
56 ±24 
2 ± 1 0 
3 ± 1 1 
99 ± 3 3 
0 ± 0 
27 ± 2 9 
4 ± 2 
8 ± 1 8 
4 ± 5 
24 ± 1 2 
5 ± 4 
17 ± 3 8 
5 ± 2 
7 ±15 
63 ±28 
• 12 ±11 
11 ±14 
110 ±46 
14 ± 1 2 
28 ±31 
8 ± 6 
6 ±15 
S ± 2 
7 ± 6 
3 ± 3 
9 ± 1 9 
3 ± 3 
2 ± 1 
31 ± 1 7 
49 ± 2 3 
70 ± 4 3 
79 ± 4 3 
33 ± 1 9 
31 ± 1 8 
10 ± 6 
4 ± 4 
4 ± 7 
72 ±106 
3 ± 5 
9 ± 1 0 
2 ± 6 
24 ± 5 8 
73 ±63 
344 ±235 
99 ±157 
32 ± 3 7 
118 ± 7 9 
11 ± 1 9 
16 ± 1 3 
60 ±64 
2 ± 4 
14 ± 1 1 
16 ± 1 2 
7 ± 5 
137 ±94 
345 ±235 
99 ±157 
32 ±37 
135 ±120 
16 ± 1 1 
11 ± 1 9 
OA 
3 ± 8 
18 ± 1 3 
3 ± 3 
45 ± 8 2 
2 ± 3 
9 ±16 
43 ±25 
0 ± 2 
0 ± 0 
75 ±36 
0 ± 1 
42 ± 5 9 
2 ± 3 
8 ±14 
3 ± 7 
30 ±19 
5 ± 5 
48 ±88 
6 ± 5 
10 ± 1 9 
65 ± 3 9 
6 ± 5 
2 ± 3 
107 ± 61 
7 ± 8 
53 ±63 
B ± 8 
10 ± 1 9 
8 ± 9 
5 ± 6 
2 ± 2 
6 ± 6 
6 ± 9 
2 ± 1 
33 ±36 
34 ± 1 8 
47 ±31 
60 ±41 
26 ±25 
16 ±12 
11 ± 1 3 
4 ± 6 
5 ± 8 
43 ±34 
4 ± 4 
13 ±34 
4 ± 7 
17 ± 2 8 
35 ± 4 8 
161 ±174 
78 ± 141 
31 ±37 
114 ±129 
11 ±17 
12 ± 1 0 
45 ±62 
11 ±26 
10 ±11 
17 ±32 
12 ±25 
54 ±58 
161 ± 174 
78 ± 141 
31 ±37 
114 ±129 
13 ±14 
11 ±17 
N r 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
31 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
32 
31 
31 
31 
30 
30 
32 
31 
32 
32 
31 
32 
30 
30 
32 
31 
30 
32 
27 
31 
29 
32 
32 
31 
32 
30 
32 
30 
28 
32 
26 
28 
32 
32 
32 
31 
32 
30 
VIF YA 
2 ± 3 
1 ± 3 
1 ± 1 
12 ± 2 8 
0 ± 1 
1 ± 2 
7 ± 6 
2 ± 5 
0 ± 0 
25 ±15 
3 ± 9 
. 3 ± 5 
2 ± 7 
7 ± 1 3 
7 ± 1 7 
26 ±24 
6 ± 9 
22 ± 5 1 
10 ± 1 3 
8 ± 1 2 
9 ± 7 
10 ± 1 0 
26 ± 4 0 
69 ± 7 2 
6 ± 9 
18 ±47 
18 ±27 
8 ± 1 0 
22 ±32 
22 ± 2 7 
13 ±12 
15 ±24 
12 ± 1 0 
8 ± 6 
15 ±10 
20 ± 2 1 
236 ±185 
35 ±32 
53 ±76 
66 ±86 
11 ± 7 
27 ± 2 1 
8 ± 1 2 
23 ± 3 2 
11 ± 1 4 
20 ±40 
39 ±71 
16 ±24 
157 ± 172 
34 ±56 
16 ±30 
49 ± 8 0 
109 ±98 
98 ±167 
13 ± 2 3 
23 ± 3 1 
18 ± 2 7 
40 ±36 
263 ±301 
54 ±75 
39 ± 3 4 
27 0.511 equal ATI 47 ± 70 
32 51 ±67 
OA 
0 ± 0 
4 ± 8 
2 ± 7 
8 ± 1 3 
0 ± 0 
1 ± 2 
8 ± 9 
1 ± 2 
0 ± 0 
27 ±24 
7 ±16 
6 ±15 
1 ± 3 
5 ± 8 
3 ± 5 
27 ± 3 1 
1 ± 2 
34 ±64 
9 ± 1 2 
6 ±11 
20 ±15 
6 ± 8 
11 ± 1 3 
87 ±66 
15 ±27 
35 ±63 
31 ±46 
14 ±22 
25 ±38 
31 ±56 
12 ±17 
29 ±48 
13 ±15 
7 ± 7 
20 ±20 
14 ±16 
173 ±98 
84 ±58 
27 ± 3 9 
46 ±54 
22 ±25 
17 ± 1 8 
9 ± 9 
14 ±12 
16 ±27 
11 ±24 
5 ±12 
46 ±74 
15 ±22 
86 ±122 
20 ±28 
22 ± 4 0 
20 ±32 
21 ± 3 1 
98 ±126 
70 ± 127 
16 ±21 
26 ±36 
24 ± 5 0 
60 ±87 
43 ± 6 0 
183 ±209 
48 ±56 
35 ±47 
58 ±82 
26 ±40 
N 
28 
31 
31 
29 
29 
31 
31 
31 
31 
31 
31 
31 
31 
31 
30 
31 
31 
29 
29 
31 
31 
31 
31 
31 
31 
30 
30 
31 
31 
30 
30 
28 
30 
31 
29 
31 
30 
31 
31 
31 
29 
31 
30 
29 
27 
28 
30 
30 
31 
29 
27 
27 
29 
29 
30 
26 
26 
29 
27 
27 
27 
28 
29 
26 
29 
26 
YA: Younger adults, OA: Older adults, SD: Standard deviation, VIF: Variance inflation factor 
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Contribution au document: 
Cet article contribue au memoire en elaborant les r6sultats obtenus suites aux 
experimentations decrites dans les trois articles precedents. Cette article fait le point 
sur le projet et jette la base pour le developpement des recherches futures. 
Resume francais: 
A notre connaissance, seulement trois etudes ont tente de determiner si une diminution des 
vitesses et longueurs du pas sont vraiment responsables de la diminution de 1'habilete a 
r6tablir l'equilibre et 6viter une chute. Cependant, elles n'ont pas augmente la difficulte de la 
tache jusqu'a la limite du retablissement de l'equilibre, n'ont pas pris en compte les variances 
intra-individuelles et/ou n'ont pas utilise des perturbation posturales vers le c6te ou l'arriere. 
Nous avons done determine les vitesses du pas et les longueurs du pas de 16 jeunes adultes 
(22.9±3.1ans) et 16 personnes Sgees (68.1±5.8ans) en sante lors d'experiences pour 
determiner Tangle maximum d'inclinaison vers l'avant, le c6te et 1'arriere duquel ces 
participants peuvent soudainement etre relache et tout de meme retablir leur equilibre en 
utilisant un seul pas. Pour chaque direction d'inclinaison, nous avons utilise des modeles de 
regression lineaire a croissance non conditionnelle pour determiner l'effet des angles 
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d'inclinaison initiaux incr6mentaux sur chacune de nos trois mesures de performance 
exp6rimentale. Les r6sultats nous indiquent que un plus grand angle d'inclinaison initial 
requiere de plus grandes vitesses de pas moyennes (Pseudo Rg2=72-92%), vitesses de pas 
maximales (Pseudo R62=68-92%) et longueurs de pas (Pseudo Re2=39-72%) pour les trois 
directions d'inclinaison. De plus, pour un mSme angle d'inclinaison, les jeunes adultes et les 
personnes Sgees utilisaient des vitesses moyennes de pas, vitesses maximales de pas et 
longueurs de pas similaires pour les trois directions d'inclinaison. Nous avons ainsi d6montr6 
que, chez les adultes en sant6, plus la tSche du r6tablissement de Pequilibre est difficile plus 
les vitesses et longueurs de pas augmentent des directions de perte d'equilibre vers l'avant, le 
c6te" et I'arriere. II semble done qu'une diminution des vitesses et longueurs du pas est la 
raison pour laquelle Phabilet6 a r&ablir Pequilibre diminue avec l'§ge et la direction 
d'inclinaison. 
Note : A la suite des corrections demandees par les membres du jury, le contenu de cet article 
differe de celui qui a 6t6 soumis. D incus egalement une partie des corrections en cours 
pour resoumettre. 
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6.1 ABSTRACT 
Background: To our knowledge, only three studies have attempted to determine if declines in 
stepping velocities and stepping lengths are truly responsible for a decreased ability to recover 
balance and avoid a fall. However, they did not increase task difficulty up to the threshold of 
balance recovery, did not take into account intra-individual variances, and/or did not use 
sideways and backward postural perturbations. Methods: We determined the stepping 
velocities and stepping lengths of 16 younger (22.9±3.1yrs) and 16 older (68.1±5.8yrs) healthy 
adults during experiments to determine the maximum forward, sideways and backward lean 
angles from which participants could be suddenly released and still recover balance using a 
single step. For each lean direction, unconditional growth linear regression models were used 
to determine the effect of the incremental initial lean angles on each of our three experimental 
performance measures. Results: Greater initial lean angles required greater mean step 
velocities (Pseudo Re2=72-92%), maximum step velocities (Pseudo Rg2=68-92%) and step 
lengths (Pseudo Re2=39-72%) for all three lean directions. Moreover, at any given lean 
magnitude, similar mean step velocities, maximum step velocities and step lengths were used 
by YA and OA as well as for all three lean directions. Conclusions: In healthy adults, 
stepping velocities and stepping lengths did increase as the balance recovery task became 
more difficult for forward, sideways and backward loss of balance directions. Therefore, 
declines in stepping velocities and stepping lengths appear to be the reason for the decreased 
ability to recover balance with age and lean direction. 
Abstract Word Count: 248 / 250 words 
Keywords: Falls, Balance, Postural perturbations, Performance measures, Direction 
151 
6.2 INTRODUCTION 
Several studies have shown that both age and loss of balance direction affect balance recovery 
following small and medium postural perturbations (1). However, it is only recently that this 
has also been shown for large postural perturbations at the threshold of balance recovery 
where avoiding a fall is not always possible. Indeed, we demonstrated that the maximum lean 
angles from which healthy participants could be suddenly released and still recover balance 
using a single step were 32% greater for younger (YA) than older (OA) adults (2). Maximum 
lean angles were also 23% and 31% greater for forward leans than for sideways and backward 
leans, respectively. Finally, the age related reduction in maximum lean angles was 41% 
smaller for backward leans compared to the other lean directions. 
More importantly, we determined the clinical abilities and performance measures of healthy 
YA and OA that best predict the ability to recover balance and avoid a fall. Indeed, we 
demonstrated that knee extension maximum power (1^=64-70%) was the best clinical predictor 
of the maximum lean angles for all three directions (3). Similarly, we demonstrated that the 
best experimental predictors of the maximum lean angles for all three directions were mean 
0^=62-84%) and maximum (^=63-84%) step velocities (4). Finally, we demonstrated that step 
lengths (^=41-64%) at the maximum lean angles were also good experimental predictors of 
the three maximum lean angles. However, these strong associations do not show a true cause 
and effect relationship. 
If declines in lower extremity muscle power, stepping velocities and stepping lengths are truly 
responsible for this decreased ability to recover balance with age and lean direction, stepping 
velocities and stepping lengths should increase as the balance recovery task becomes more 
difficult. To our knowledge, only three studies have attempted to determine this for tasks 
related to falls that increase in difficulty up to the threshold of balance recovery. Do et al. (5) 
found that mean step velocity (rmean2=87%, rmin2=77%, w2=94%) and step length 
(rmean2=56%, rmjn2=4%, rmax2=83%) for each of their YA generally increased with increasing 
forward initial lean angle. Unfortunately, they did not determine the maximum lean angle of 
each participant. Thelen et al. (6) and Wojcik et al. (7,8) found that mean step velocity and 
step length, as well as knee and hip range of motion, increased with increasing forward initial 
lean angle, with YA and OA using similar mean step velocities, step lengths and ranges of 
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motion at any given lean magnitude. Unfortunately, statistical analyses validating these trends 
were only done for small initial lean angles (13,17 and 21deg) using analyses of variance, i.e., 
the proportions of outcome variability explained by the initial lean angle (r2) were not 
calculated. Madigan and Lloyd (9) found that peak ankle plantarflexion, knee flexion, knee 
extension and hip flexion angular velocities increased with increasing forward initial lean 
angle, with no significant difference with age between YA and OA males at any given lean 
magnitude. Unfortunately, statistical analyses validating these trends were done using only 
multiple regression analyses, which do not take into account intra-individual variances (i.e., 
the fact that the repeated measures for each individual are not independent), and r2 were not 
provided. Finally, none of these studies have used sideways and backward postural 
perturbations. 
The purpose of this study was thus to determine the effect of the incremental initial lean angles 
on the mean and maximum step velocities as well as on the step lengths for forward, sideways 
and backward loss of balance directions. To do so we used both healthy YA and OA, 
increased the lean magnitudes up to the maximum lean angles, and used unconditional growth 
linear regression models, which take into account both intra and inter-individual variances 
(10). 
6.3 METHODS 
Participants 
Data from 16 healthy YA (mean ± standard deviation: 22.9±3.1yrs, 8 females) and 16 healthy 
OA (68.1±5.8yrs, 8 females) were used. All participated in experiments to determine the 
maximum forward, dominant side, non-dominant side and backward lean angles from which 
participants could be suddenly released and still recover balance using a single step (2). All 
participants gave informed consent prior to data collection and the protocol of the study was 
reviewed by our Institutional Ethics Committee. 
Experimental procedure 
Participants were leaned forward, to their dominant side (over preferred foot to kick a ball), to 
their non-dominant side or backward, while supported by a lean cable attached to a pelvic belt 
(2). After a random delay, loss of balance was triggered with the release of the lean cable and 
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participants were instructed to "attempt to recover balance using a single step". Starting from 
5 to 15deg depending on lean direction and age group, the initial lean angle was increased in 
2.5deg increments at each successful trial, until participants failed to recover balance twice at 
a given initial lean angle. Balance recovery was considered unsuccessful if more than one step 
was used (stepping failure) or more than 20% of body weight was supported by the safety 
harness (harness failure). The four lean directions were randomly ordered to balance out any 
learning effect across lean directions. Finally, three rest periods were introduced to reduce 
fatigue. 
Measuring instruments and variables 
Kinetic and kinematic data were synchronised and collected at 1000Hz and 100Hz 
respectively. For kinetic data, three force platforms (OR6-7, AMTI, Newton MA) measured 
loads under the feet. Two load cells (FD-2 and MC3A, AMTI, Newton MA) measured lean 
cable and safety harness loads. For kinematic data, four optoelectronic position sensors 
(Optotrak, NDI, Waterloo ON) measured three-dimensional positions of markers. Data were 
processed using Matlab (Mathworks, Natick MA) as described previously (2). 
The independent variable evaluating balance recovery task difficulty was the initial lean angle 
(2). It was measured as the sagittal (forward and backward leans) or frontal (sideways leans) 
plane angle between the vertical and the line connecting the midpoints of the two lateral 
malleoli and the two greater trochanters prior to lean release. The maximum lean angle for 
each lean direction was thus the greatest initial lean angle for which balance recovery was 
successful. 
For each lean direction, three experimental performance measures (mean step velocity, 
maximum step velocity and step length) were acquired as dependent variables for each 
participant at each of their initial lean angles. Liftoff occurred when the vertical load under the 
step foot became zero. Touchdown occurred when the vertical load under the step foot became 
non-zero again. Therefore, step time was the difference between touchdown and liftoff (11). 
Mean step velocity was step length divided by step time (2). Maximum step velocity was the 
maximum anterior (forward leans), lateral (sideways leans) or posterior (backward leans) 
velocity of the step foot lateral malleolus from liftoff to touchdown (2). Finally, step length 
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was the anterior (forward leans), lateral (sideways leans) or posterior (backward leans) 
displacement of the step foot lateral malleolus from liftoff to touchdown (2). 
Since there were no significant differences between dominant and non-dominant leans (2), 
initial lean angles and experimental performance measures for the two sideways leans were 
analysed together. 
Data analysis 
For each lean direction, unconditional growth linear regression models (10) were used to 
determine the effect of the incremental initial lean angles (independent variable) on each of 
our three experimental performance measures (dependent variables: mean step velocity, 
maximum step velocity and step length). For each of these models, the equations are: 
Yij = TCOi + 7CiiXij + 6ij 
ttOi = Y00 + Coi 
flli = TlO + Cli 
where Xy is the independent variable for participant i and trial j ; 
Yy is the dependent variable for participant i and trial j ; 
Ttoi and YOO are the intercepts for participant i and the population, respectively; 
7CH and YIO are the slopes for participant i and the population, respectively; 
Eij is the residual outcome for participant i and trial j , which has a normal distribution 
with mean 0 and intra-individual variance oe2; 
QK and £ii are the residual intercept and slope for participant i, which have a bivariate 
normal distribution with mean 0, inter-individual variances Co2 and ai2, and inter-
individual covariance do, respectively. 
The population variance of the composite residual for trial j is: 
OResidualj = OQ + Ol Xj + 2ooiXj + Oe 
The effect of the incremental initial lean angles for each lean direction on other experimental performance 
measures (response initiation speed, execution speed, geometry and energetics) was also determined and is 
available from the authors upon request. Since r obtained previously for only the maximum lean angles (4) 
were similar to the Pseudo R«2 obtained here for the incremental initial lean angles, only the top three 
experimental performance measures predicted by the incremental initial lean angles for all three lean 
directions are presented here. 
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The proportion of intra-individual outcome variability explained by the independent variable 
is: 
Pseudo Re2 = [ 6e2(UMM) - ae2(UGM) ] / 6e2(UMM) 
where de2(UMM) is the intra-individual variance estimate of the unconditional means model, 
for which the equations are: Yy = TCW + e^  and not = Too + Cwi 
dE2(UGM) is the intra-individual variance estimate of the unconditional growth model 
presented above. 
Data were analysed using SPSS vl5.0 (SPSS Inc., Chicago IL) and statistical significance 
level was set at p<0.05. 
6.4 RESULTS 
As expected, all three experimental performance measures increased with the incremental 
initial lean angles for all three lean directions (Figure 6.1). Moreover, YA and OA used similar 
mean step velocities, maximum step velocities and step lengths at any given lean magnitude 
for all three lean directions. 
The linear regression analyses resulted in model Pseudo Re2 explaining 92%, 72% and 78% of 
the variability in mean step velocity for forward, sideways and backward leans, respectively 
(Table 6.1). Except for the intercept for backward leans (yoo (p=0.330)), intercepts and slopes 
for all three lean directions were significant (p<0.001). However, some variability still 
remains: oe2 (p<0.001) and ao2 (p<0.043) for all three lean directions, and oio (p=0.014) and 
o"i2 (p=0.017) for forward leans. 
The linear regression analyses resulted in model Pseudo Rg2 explaining 92%, 68% and 84% of 
the variability in maximum step velocity for forward, sideways and backward leans, 
respectively (Table 6.1). Intercepts and slopes for all three lean directions were significant 
(p<0.001). However, some variability still remains: de2 (p<0.001) for all three lean directions, 
and oo2 (p<0.008) and oio (p<0.042) for forward and sideways leans. 
The linear regression analyses resulted in model Pseudo Re2 explaining 72%, 39% and 63% of 
the variability in step length for forward, sideways and backward leans, respectively 
(Table 6.1). Intercepts and slopes for all three lean directions were significant (p<Q.001). 
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However, some variability still remains: oe2 (p<0.001) and Co2 (p<0.034) for all three lean 
directions and 010 (p=0.022) and oi2 (p=0.026) for forward leans. 
Finally, the linear regression analyses grouping all three lean directions together resulted in 
model Pseudo Re2 explaining 75%, 74% and 49% of the variability in mean step velocity, 
maximum step velocity and step length, respectively (Table 6.1). Intercepts and slopes for all 
three experimental performance measures were significant (p<0.001). However, some 
variability still remains: oe2 (p<0.001) and ao2 (p<D.047) for all three experimental 
performance measures and <s\ (p=0.046) for mean step velocity. 
6.5 DISCUSSION 
Therefore, in healthy adults, greater initial lean angles required greater mean step velocities, 
maximum step velocities and step lengths for all three lean directions (Figure 6.1). However, 
the proportion of the variability explained by the incremental initial lean angles was greater for 
forward (Pseudo Re2=72-92%) and backward (Pseudo Rj2=63-84%) leans than for sideways 
(Pseudo Re2=39-72%) leans (Table 6.1). Similarly, the proportion of the variability explained 
by the incremental initial lean angles was greater for mean (Pseudo Re2=72-92%) and 
maximum (Pseudo Re2=68-92%) step velocities than for step lengths (Pseudo Re2=39-72%). 
Strengths of this study were that we used both male and female YA and OA, used forward, 
sideways and backward postural perturbations, and increased the lean magnitudes up to the 
maximum lean angles. More importantly, we calculated the proportions of outcome variability 
explained by the incremental initial lean angles using unconditional growth linear regression 
models, which take into account both intra and inter-individual variances. 
Limitations of this study were that participants were aware of the impending occurrence of a 
loss of balance and that, they wore a safety harness. However, both are necessary to ensure 
participant safety when using large postural perturbations. Furthermore, our results were 
obtained in healthy adults. However, frail older adults may not be able to recover balance and 
avoid a fall, and the more pertinent question may not be why they fell but rather how we can 
attenuate consequences of their falls. Finally, the number of trials per participant were smaller 
for backward (3.8±1.7) leans than for sideways (7.9±3.0) and forward (5.9±1.7) leans, because 
the maximum lean angles were 31% smaller for backward leans than for forward leans (2). 
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The maximum lean angles were also 23% smaller for sideways leans than for forward leans 
but these included both dominant and non-dominant leans and thus twice as many trials. 
Results we obtained here for the incremental initial lean angles were consistent with those 
obtained by other authors for only forward leans (Figure 6.1, Table 6.1 and Introduction). 
Indeed, as Do et al. (5), Thelen et al (6) and Wojcik et al. (7,8) found for forward leans, our 
mean step velocities (Pseudo R£2=92%) and step lengths (Pseudo Re2=72%) increased with 
increasing forward initial lean angles. In fact, our Pseudo Re2 are similar to the r2 obtained by 
Do et al. (5) for mean step velocity (rmean2=87%, 1^=11%, rmax2=94%) and step length 
(rmean2=56%, 1^=4%, rmax2=83%) for each of their YA. Moreover, as Thelen et al. (6) and 
Wojcik et al. (7,8) found for mean step velocities and step lengths and Madigan and Lloyd (9) 
found for angular velocities for forward leans, our YA and OA used similar mean step 
velocities, maximum step velocities and step lengths at any given lean magnitude for all three 
lean directions. Therefore, the inability of OA to increase their stepping velocities and 
stepping lengths as high as those of YA appears to be the reason why the maximum lean 
angles of OA were 32% smaller than those of YA (2). 
Results we obtained here for the incremental initial lean angles were also consistent with those 
we obtained previously for only the maximum lean angles (Figure 6.1, Table 6.1 and 
Introduction). Indeed the proportions of the variability in maximum lean angles explained by 
mean step velocities (1^=62-84%), maximum step velocities (^=63-84%) and step lengths 
(1^=41-64%) at the maximum lean angles that we obtained previously (4) were similar to the 
proportions of the variability in mean step velocity (Pseudo Re2=72-92%), maximum step 
velocities (Pseudo Re2=68-92%) and step lengths (Pseudo Re2=39-72%) explained by the 
incremental initial lean angles that we obtained here. 
Interestingly, the models including all three lean directions together (mean step velocity 
(Pseudo Re2=75%), maximum step velocity (Pseudo Re2=74%) and step length (Pseudo 
Re2=49%)) had Pseudo Re2 that were comparable to those obtained for the separate forward, 
sideways and backward (mean step velocity (Pseudo R82=72-92%), maximum step velocity 
(Pseudo Re2=68-92%) and step length (Pseudo Re2=39-72%)) models (Figure 6.1 and 
Table 6.1). In fact, at any given lean magnitude, similar mean step velocities, maximum step 
velocities and step lengths were used for all three lean directions. Therefore, the inability of 
participants to increase their stepping velocities and stepping lengths as high for sideways and 
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backwards leans as for forward leans appears to be the reason why the maximum lean angles 
for sideways and backwards leans are 23% and 31% smaller than those for forward leans, 
respectively (2). In other words, although the maximum abilities of individuals at the threshold 
of balance recovery change with loss of balance direction, the physics of balance recovery and 
falls do not appear to change. 
We have thus demonstrated that, in healthy adults, stepping velocities and stepping lengths did 
increase as the balance recovery task became more difficult for forward, sideways and 
backward loss of balance directions. What remains to be shown is whether an intervention in 
weak and slow OA with small step lengths and maximum lean angles can improve their lower 
extremity maximum- power, improve their stepping velocities and stepping lengths, and thus 
improve their ability to recover balance and avoid a fall. 
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6.7 TABLE AND FIGURE 
Table 6.1: Parameter estimates ± standard error (SE) for the unconditional means (UMM) and growth (UGM) linear regression models 
between the incremental forward, sideways and backward initial lean angles and the three experimental performance measures (N=32) 
Mean step velocity (meanSV) 
UMM Fixed effects 
Variances 
UGM Fixed effects 
Variances 
PseudoR,2 
Infra-individual 
Inter-individual 
mtra-individual 
Inter-individual 
Maximum step velocity (maxSV) 
UMM Fixed effects 
Variances 
UGM Fixed effects 
Variances 
PseudoR,2 
Step length (SL) 
UMM Fixed effects 
Variances 
• 
UGM Fixed effects 
Variances 
PseudoR.2 
Intra-individual 
Inter-individual 
mtra-individual 
Inter-individual 
Intra-individual 
Inter-individual 
Intra-individual 
Inter-individual 
Parameter 
Intercept (TOO) 
Residual (a,2) 
Intercept (oo2) 
Intercept (Too) 
Slope ( T » ) 
Residual (a,2) 
Intercept (oo2) 
Covariance (oio) 
Slope (a u ) 
Intercept (Too) 
Residual (o,1) 
Intercept (Oo2) 
Intercept (TOO) 
Slope (TW) 
Residual (o.2) 
Intercept (oo2) 
Covariance (ow) 
Slope (on) 
Intercept (TOO) 
Residual (a,2) 
Intercept (oo2) 
Intercept (Too) 
Slope (TIO) 
Residual (a.1) 
Intercept (oo2) 
Covariance (oio) 
Slope (ou) 
Forward 
Estimate * SE 
3.65 
0594 
0.278 
0.94 
0.141 
0.046 
0.346 
-0.013 
0.001 
0.923 
5.04 
1.025 
0569 
1.49 
0.184 
0.083 
0.483 
-0.014 
0.001 
0519 
0.787 
0.016 
0.010 
0.416 
0.0192 
0.004 
0.024 
-0.001 
0.000 
0.716 
0.11 
0.068 
0.101 
0.12 
0.005 
0.006 
0.123 
0.005 
0.000 
0.15 
0.116 
0.194 
0.15 
0.006 
0.010 
0.175 
0.007 
0.000 
0.020 
0.002 
0.003 
0.034 
0.0016 
0.001 
0.009 
0.000 
0.000 
* p<0.05, ** 
P 
*•* 
*** 
** 
**» 
**» 
*«* 
*• 
* 
* 
*** 
*** 
** 
**» 
**» 
*»» 
*» 
* 
*** 
*»* 
•* 
*»» 
*»* 
*** 
• * 
* 
* 
p<0.01, 
Sideways 
Estimate 
2.90 
0.179 
0.333 
153 
0.089 
0.049 
0.230 
-0.008 
0.000 
0.724 
3.86 
0.391 
0.648 
1.87 
0.130 
0.127 
0.649 
-0.022 
0.001 
0.675 
0592 
0.009 
0.012 
0357 
0.0152 
0.006 
0.015 
-0.001 
0.000 
0392 
**• pSO.OOl 
±SE 
0.11 
0.017 
0.092 
0.10 
0.006 
0.005 
0.089 
0.005 
0.000 
0.15 
0.037 
0.180 
0.17 
0.008 
0.013 
0.244 
0.011 
0.001 
0.020 
0.001 
0.003 
0.029 
0.0017 
0.001 
0.007 
0.000 
0.000 
P 
*»* 
*»* 
+** 
*** 
*«* 
*** 
•* 
*** 
»*» 
»»» 
••* 
»*» 
*»» 
»* 
• 
*** 
*** 
**» 
«*» 
»*• 
»»* 
• 
Backward 
Estimate ± S E 
2.61 
0.603 
0.110 
0.22 
0.168 
0.136 
0.888 
-0.037 
0.002 
0.775 
3.89 
0.751 
0333 
1.04 
0.201 
0.121 
1.057 
-0.035 
0.001 
0.839 
0.654 
0.019 
0.005 
0329 
0.0228 
0.007 
0.057 
-0.003 
0.000 
0.634 
0.09 
0.090 
0.076 
0.22 
0.012 
0.022 
0.439 
0.023 
0.001 
0.13 
0.112 
0.147 
0.23 
0.011 
0.022 
0.669 
0.035 
0.002 
0.018 
0.003 
0.003 
0.056 
0.0036 
- 0.001 
0.027 
0.002 
0.000 
P 
»«* 
»** 
*•* 
•** 
• 
*»» 
»** 
* 
«** 
**» 
*** 
*** 
*** 
*** 
• * * 
••• 
* 
All directions 
Estimate ±SE 
3.08 
0.612 
0.242 
0.87 
0.134 
0.153 
0.155 
-0.006 
0.000 
0.750 
4.25 
1.022 
0518 
1.38 
0.175 
0.262 
0273 
-0.008 
0.000 
0.743 
0.671 
0.021 
0.009 
0329 
0.0207 
0.011 
0.009 
0.000 
0.000 
0.489 
0.09 
0.038 
0.073 
0.09 
0.005 
0.010 
0.067 
0.003 
0.000 
0.13 
0.063 
0.150 
0.12 
0.006 
0.016 
0.114 
0.005 
0.000 
0.018 
0.001 
0.003 
0.023 
0.0012 
0.001 
0.004 
0.000 
0.000 
P 
•*• 
**» 
*** 
*•* 
*** 
*»« 
* 
* 
»** 
*»* 
*** 
»** 
*»* 
»»* 
*' 
*** 
*•• 
*** 
**» 
»«* 
»** 
* 
Figure legend 
Figure 6.1: Unconditional growth linear regression models (full line) ± standard deviation 
(oResiduaij, dotted line) between the incremental forward (1st column), sideways (2nd column) 
and backward (3rd column) initial lean angles and the three experimental performance 
measures. As expected, greater initial lean angles required greater mean (top row) and 
maximum (center row) step velocities for all three lean directions, with younger (YA) and 
older (OA) adults using similar stepping velocities at any given lean magnitude. Similarly, 
greater initial lean angles required greater step lengths (bottom row) for all three lean 
directions, with YA and OA using similar stepping lengths at any given lean magnitude. 
Interestingly, the models including all three lean directions together (4th column) had Pseudo 
Re2 that were comparable to those obtained for the separate forward, sideways and backward 
models. 
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CHAPITRE 7 
CONCLUSION 
7.1 DISCUSSION 
L'objectif principal de cette these de doctorat a €\€ celui de determiner Tinfluence de l'Sge et 
de la direction de la perte d'dquilibre sur Thabilete a r6cup6rer la stability pour eviter une 
chute. Cette habilete a 6te" definie, dans le cas de T experience de la tour inclin6e, comme 
Tangle d'inclinaison maximal duquel les sujets sont capables de r6tablir l'6quilibre avec un 
seul pas. De plus, les capacit6s perceptuo-sensorielles, cognitives et sensori-motrices li6es aux 
facteurs de risque de chute ont it€ evaluees afin de determiner leur degre" d'association, par 
regression multiple, a Tangle d'inclinaison maximal. De me*me, des mesures exp6rimentales, 
recueillies lors de la tSche du r£tablissement de T^quilibre, ont 6t€ introduces dans un modele 
lin6aire afin de determiner, par regression multiple, celles qui etaient les plus associees a 
Tangle d'inclinaison maximal. Finalement, les trois mesures experimentales qui expliquaient 
le plus la variabilite de Tangle d'inclinaison maximal (plus grand r) et qui etaient le plus 
intercorreiees avec les autres mesures experimentales (plus grand VIF) ont ete associees a 
Tangle d'inclinaison incremental pour en evaluer leur evolution vis-a-vis Taugmentation de la 
difficulte de la tache. Dans les prochains paragraphes nous presenterons les principaux 
resultats de la recherche en lien avec les articles presentes dans la these. 
7.1.1 Resultats objectif specifique 1 
Diterminer I'angle d'inclinaison maximal, vers I'avant, I'arriere, le cdte dominant et le cdti 
non-dominant, apartir duquel des personnes dgees (groupe cas) et desjeunes adultes (groupe 
controle) en sante peuvent etre soudainement reUkhis et tout de mime ritablir leur equilibre 
enfaisant un seul pas. (Article 1, Chapitre 3) 
L'habilete a recuperer Tequilibre est influencee par la direction de la perturbation et par TSge. 
II n'y a aucune difference significative entre la performance du cote dominante et celle du cdte 
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non-dominante pour les deux groupes d'age. Aux fins d'analyses, nous avons ainsi consid6re" 
les deux perturbations lat6rales comme une seule pour les articles et chapitres suivants. Par 
contre, le r6tablissement de l'equilibre suite a une perturbation vers Tarriere, est la tache la 
plus difficile au niveau cin6matique, autant aupres des jeunes qu'aupres des personnes agees. 
De plus, il y a une difference angulaire de seulement 5.1° entre les jeunes et les agees pour 
rarriere tandis que, la difference monte a 8.9° pour Pavant et 8.5° pour le c6te\ La diminution 
de 32% de Tangle maximal chez les personnes agees semble etre influencee par plusieurs 
parametres : le temps d'initiation de la reponse (temps de reaction), T execution du mouvement 
(temps de transfert du poids, vitesse moyenne et maximale et acceleration du pas); et la 
geom6trie de la reponse (longueur et hauteur du pas). Pour ce qui est relatif aux strategies 
utilisees lors du r6tablissement de l'equilibre, le pas croise" pour la direction laterale a 6te" 
employe" seulement par une femme agee a Tangle maximal. Le type d'£chec du r6tablissement 
de T6quilibre varie selon la direction de la perturbation mais seulement chez les jeunes, qui 
avaient plus d'echec par pas multiples pour Tarriere que pour Tavant. 
7.1.2 Resultats objectif specifique 2a 
Pour chaque direction de I'inclinaison, determiner les capacites sensori-motrices, perceptuo-
sensorielles et cognitives des participants, mesurees a I'aide de tests cliniques, qui predisent 
le mieux Vangle d'inclinaison maximal. (Article 2, Chapitre 4) 
Certaines caractenstiques sensori-motrices expliquent jusqu'a 85% de la variability de Tangle 
d'inclinaison maximal dans les trois directions. Leur contribution est plus grande pour la 
direction avant (R2=75-84%) par rapport a Tarriere (R2=47-63%) et le c6t6 (R2=80-85%). En 
particulier, la puissance maximale du genou en extension contribue entre 63% et 72% du 
modele pour les trois directions. Les autres aptitudes cliniques, telles que celles perceptuo-
sensorielles (temps de reaction) et cognitives (Trail Making et Stroop) contribuent, tout 
dependant de la direction, de facon mineure au modele (R =1-20%). Finalement, les mesures 
de stability posturale, nomm6ment celles qui se r6f6rent aux limites de stability statiques, 
expliquent entre 8 et 17% de la variabilite, tout d6pendant de la direction. Les resultats 
semblent done, indiquer une correlation importante entre les aspects sensori-moteurs dans la 
tiiche du retablissement de l'equilibre et la performance de celle-ci. Toutefois il faut rappeler 
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que dans 1'experimentation de la tour inclinee, le sujet est conscient qu'il va perdre l'equilibre 
et qu'il devra trouver un moyen pour le r&ablir et eviter une chute. Dans une situation reelle, 
le sujet n'est pas n£cessairement conscient qu'il pourrait perdre l'equilibre, et il ne peut done 
pas a l'avance planifier la strategie a adopter pour retrouver une position de stability. II est 
done, fort possible que d'autres capacites entrent en jeu pour permettre a l'individu d'apporter 
une correction rapide et efficace a cette situation facheuse. 
7.13 Resultats objectif specifique 2b 
Pour chaque direction de I'inclinaison, determiner les mesures de performances sensori-
motrices et perceptuo-sensorielles des participants, mesurees experimentalement lors du 
ritablissement de l'equilibre (vitesse d'initiation, vitesse d'execution, giomitrie, inergetique 
et stratigie de contrdle de la reponse), quipridisent le mieux Vangle d'inclinaison maximal. 
(Article 3, Chapitre 5) 
C'est la vitesse d'execution de la reponse qui explique jusqu'a 83%, 81% et 70% de la 
variability de Tangle d'inclinaison maximal vers l'avant, le c6te\ et Tarriere, respectivement. 
En particulier, la vitesse du pas est la variable la plus correlee a la performance: R2=83% pour 
l'avant, R2=79-81% pour le c6t£ et R2= 61-62% pour Tarriere. Par contre, la vitesse 
d'initiation de la reponse (R2=0.2-8%), les variables geom6triques (R2=4-9%), et les variables 
6nerg6tiques (R2=3-6%) contribuent de facon mineure a la performance dans les trois 
directions. Ces tegeres differences dans la contribution des mesures experimentales sur la 
performance pour chacune des trois directions, peuvent expliquer pourquoi la reduction de 
Tangle maximal chez les personnes agees, vis-a-vis le groupe des jeunes adultes, est de 41% 
plus petite pour la direction arriere versus les autres directions. Puisque la puissance 
musculaire est le produit de la force musculaire et de la vitesse angulaire, il est legitime 
d'affirmer que la puissance musculaire et la vitesse du pas sont deux variables etroitement 
liees. A premiere vue, il est done Strange que, malgr6 le fait que les capacites cliniques de 
puissance musculaire sont ressorties suite a Tobjectif spdeifique 2a, les mesures energetiques 
exp6rimentales (moments et puissances musculaires) ne sont pas ressorties suite a Tobjectif 
specifique 2b. N6anmoins, la vitesse du pas est une variable moins influencee par les erreurs 
de mesure car elle est obtenue par simples calculs sur les donn6es des marqueurs ou des 
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plateformes de forces. Cela n'est pas autant vrai pour les moments et puissances musculaires 
aux articulations. En effet, ceux-ci sont obtenus par modele de dynamique inverse. Ce modele 
comporte une s6rie d'approximation, et, la formulation d'hypotheses concernant la masse et 
les moments d'inertie des segments corporels, la position du centre de masse des ceux-ci ainsi 
que la position des centres articulaires. Ces hypotheses ainsi que 1'incapacity du modele 
d'identifier la presence des co-contractions musculaires, influencent naturellement les r6sultats 
de la mesure. 
7.1.4 Resultats objectif specifique 3 
Pour chaque direction de I'inclinaison, determiner comment l'angle d'inclinaison incremental 
influence le degre" d'utilisation des capacitis sensori-motrices, perceptuo-sensorielles des 
participants (les mesures de performances) identifiees en 2b. (Article 4, Chapitre 6) 
Chez les adultes sains, plus Tangle d'inclinaison augmente, plus la vitesse moyenne et 
maximale du pas de mSme que la longueur du pas augmentent pour les trois directions. 
Cependant, la proportion de la variability expliquee par Tangle d'inclinaison incremental est 
plus grande pour les directions avant (Pseudo RE =72-92%) et arriere (Pseudo Re =63-84%) 
que pour la direction laterale (Pseudo Re2=39-72%). De meme, la proportion de la variability 
des rdsultats, expliquee par Tangle d'inclinaison incremental, est plus grande pour la vitesse 
moyenne (Pseudo Re2=72-92%) et maximale (Pseudo Re2=63-92%) du pas que pour la 
longueur du pas (Pseudo Rg2=39-72%). De plus, les modeles incluant Jes trois directions 
ensemble obtiennent un Pseudo Rg2 qui est comparable a celui obtenu pour chacune des trois 
directions separement (vitesse moyenne du pas Pseudo Re2=75%, vitesse maximale du pas 
Pseudo Re =74% et longueur du pas Pseudo Re =49%). Ces r&ultats pourraient expliquer la 
difference de performance entre les directions arriere, c6t6 et avant. En effet, les participants a 
T6tude ne semblent pas en mesure d'augmenter leur vitesse et longueur du pas dans les 
directions arriere et laterales autant que vers Tavant. Ceci pourrait done, en partie, expliquer 
Tecart de performance entre la direction arriere et lat£rale par rapport a Tavant (moins 31% et 
23% respectivement). Cependant, la regression commune signifie que, bien que les 
performances maximales des individus changent avec la direction de la perte d'equilibre, la 
physique deiriere la tSche ne change pas. Le but ultime est toujours le m6me, soit ramener le 
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centre de masse a l'interieur de la base de support en deplacant le plus vite possible un des 
membres inferieurs a la bonne position. 
7.2 Discussion des resultats 
7.2.1 Vitesse d'execution de la reponse 
Les resultats de cette these nous permettent de faire un enorme pas en avant dans le domaine 
de la biomecanique des chutes. Nous avons, en effet, demontr6 que: a) la direction de la 
perturbation influence Thabilet6 a retablir l'equilibre autant aupres d'un groupe de jeunes 
adultes qu'aupres d'un groupe de personnes agees, et b) que la vitesse d'execution de la 
reponse a la perturbation est 1'element d6terminant du succes de la tSche. Du point de vue 
clinique, le deuxieme point est reflet6 par une association tres forte entre la puissance 
musculaire du genou en extension et Tangle d'inclinaison maximal. Tel que mention^ 
prec6demment, puissance musculaire et vitesse du pas sont etroitement liees. 
La vitesse d'execution de la reponse, semble done le parametre qui influence le plus l'habilete 
a r6tablir l'6quilibre et qui explique en grand partie les differences de performance entre les 
personnes Sgees et les jeunes adultes. Ceci est confirm^ davantage par le fait que, lors de 
1'analyse de la progression de ce parametre par rapport a l'augmentation de la difficult^  de la 
tSche, les personnes Sg6es atteignaient leur capacity maximale bien avant les jeunes. 
Le but du retablissement de l'equilibre, tel que indiqu6 dans la Figure 7.1, est celui d'61iminer 
le moment angulaire generee par une perturbation quelconque, afin de retrouver la stability. 
Tel que repr6sent6 sur le graphique a la Figure 7.1, quatre facteurs peuvent influencer, a la 
base, la reussite de la tache : la vitesse a laquelle le systeme musculo-squelettique r^agit, la 
vitesse a laquelle la personne effectue le mouvement pour se retablir, la position g6om6trique 
des segments corporels constituant les membres infeneurs tout au long de 1'epreuve, et la 
capacity a absorber 1'impact. Seulement une synergie parfaite des ces quatre facteurs peux 
permettre d'accomplir efficacement la tfiche et, plus cette synergie est developpee, meilleure 
sera la performance. N6anmoins, il y a des facteurs qui ont un poids plus grand que d'autres. 
Les resultats de la these, en effet, ont demontr6, clairement, que la puissance musculaire des 
membres inferieurs est le facteur qui influence le plus la performance. Ceci se traduit dans la 
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capacit6 a effectuer le premier pas le plus rapidement possible afin d'amener, le pied qui 
decolle, dans une position optimale pour arrSter la chute. 
111 ArriiMmoni 
1) Temps de reaction, latence musculaire m 
2) Vitesse du pas et des articulations, temps ^ 
de transfert du poids 
. 1 
H k 3) Position du pied qui fait le pas 
• D i suffisamment devant le centre de masse pour 
l ^ W qu'il soit a l'interieur de la base de support 
m ^  4) Longueur du pas, largeur du pas, hauteur 
* du pas, amplitude de mouvement aux 
m articulations 
5) Absorption de la force d'impact 
FACTEURS QUI INFLUENCENT LE RETABLISSEMENT DE L'EQUILIBRE 
Puissance (2) et force musculaire (4), rigidit6 dynamique (1,2,4) et taux de d6veloppement de la force (2) 
1) reaction 
2) vitesse du 
mouvement 
3) geom&rie 
4) absorption 
Figure 7.1: Sch6ma repr&entatif de la physique derriere le r&ablissement de l'equilibre. 
7.2.2 Coordination 
La position optimale pour arr&er la chute est d6terminee par la disposition spatiale du centre 
de masse qui doit ultimement se retrouver a l'interieur de la base de support, avec une vitesse 
presque nulle, pour que le corps soit dans une condition de stability « statique ». Le mot 
statique est utilise" ici entre guillemette car, il est connu, que le centre de masse se deplace 
constamment autour d'une position de r6f6rence. M6me si le principal determinant de la 
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vitesse du pas est la puissance de la jambe qui effectue le mouvement, d'autres facteurs 
peuvent evidemment l'influencer. Un de ces facteurs est, entre autre, la coordination neuro-
musculaire. II est en effet connu dans la litterature que le recrutement des fibres musculaires 
joue un r61e important dans la performance motrice (Rhoades et Pflanzer, 1996). Les unites 
motrices plus grandes sont recrutees en premier et, par la suite, celles plus petites. Plus le 
recrutement se fait de maniere optimale, plus le muscle est capable de maximiser la production 
de la puissance. Malgre" le fait que des tests de coordination ont €t€ effectues lors de la these, 
aucune difference, entre le groupe de jeunes adultes et celui des personnes agees, n'est 
ressortie. Probablement que ces tests, pourtant utilisees couramment en clinique, n'6taient pas 
suffisamment complexes pour solliciter le systeme musculo-squelettique aux limites de ses 
capacity. En ce sens, un outil nomine" Dancepad, (voir Chapitre 2) a 6t6 developp6 au Centre 
de Recherche. Celui-ci permet de mesurer le temps de r6action des membres infeneurs ainsi 
que le temps necessaire a effectuer un pas pour un pas volontaire avec choix. Malgr6 que nous 
ayons effectues des essais sur le Dancepad au cours du projet, nous n'avons pas pu inclure les 
r&ultats obtenus dans la these car nous n'avons pas teste tous les sujets participant a la 
recherche du a des difficultes techniques avec le Dancepad. Toutefois, les resultats 
pr61iminaires ont mis en Evidence des differences marquees entre le groupe des jeunes adultes 
et celui des personnes Sg6es et des corr61ations interessantes avec les angles d'inclinaison 
maximal (-0.735<r<-0.500), autant pour le temps de r6action que le temps du pas et dans les 
quatre directions (voir Annexe du chapitre 4). Evidemment, des experimentations 
supplementaires sont necessaires afin de valider si les r&ultats obtenus lors de la performance 
du r&ablissement de l'6quilibre sont correlSs avec ceux obtenus lors de la performance au 
Dancepad. Si une forte corr61ation 6tait pr6sente, le Dancepad pourrait devenir un outil 
clinique pr6cieux dans 1'identification des sujets a risque de chute. 
7.2.3 Echec par pas multiples 
Nos avons constate" que la cause principale des echecs du r6tablissement de l'equilibre chez les 
personnes §gees, 6tait due a l'utilisation de pas multiples. II est done imperatif de se demander 
si le fait de limiter le nombre de pas est une contrainte elevee pour ce groupe d'age. L'6tude 
de Cyr et Smeesters (2007, 2009) a demontr6 que pour un groupe de jeunes adultes 1'influence 
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de la limitation du nombre de pas sur la performance du retablissement de Tequilibre etait trop 
petite pour etre pertinente. En effet, peu importe le nombre de pas utilises (un pas, deux pas, 
ou aucune limite au nombre de pas), Tangle maximal ne variait pas de plus de ldeg. Les 
auteurs concluent done, que e'est le premier pas qui determine en grande partie Techec ou la 
r6ussite du retablissement de Tequilibre pour un angle d'inclinaison donn6. Dans leur travail 
Hsiao et al (2001) ont trouv6 le mSme comportement chez un groupe de personnes &g£es pour 
Tangle d'inclinaison vers Tarriere. Les auteurs suggeraient que, Tutilisation des pas multiples 
souvent est due a la volonte" de require la demande biomecanique de la tSche. Les personnes 
agees utiliseraient alors la strategic des pas multiples pour require les charges sur le systeme 
musculo-squelettique et ainsi essayer d'attenuer T effort demand^ par la tSche. Cela ne veut 
pas necessairement dire qu'ils ne sont pas en mesure de repondre adequatement a la demande, 
il s'agit probablement tout simplement d'un choix conservateur dans le but de se proteger. 
Ceci est confirm6, en partie, par le fait que, dans notre projet, certaines personnes agees ont 
affiche' des valeurs de force et puissance musculaire, lors des tests cliniques tres proches de 
celles exhibees par les jeunes adultes. 
7.2.4 Temps de reponse 
Du point de vue pratique, la diminution de Tangle d'inclinaison maximal duquel un groupe de 
personnes Sgees, en sante\ peuvent r6tablir Tequilibre et ainsi 6viter Timpact au sol, signifie 
que le temps necessaire et suffisant a une personne pour qu'elle se rende compte qu'elle a 
perdu Tequilibre, qu'elle mette en place une strat6gie pour le r6tablir et qu'elle execute cette 
strategic de maniere appropriee augmente avec TSge (Figure 7.2). Ceci a des consequences 
pratiques extrSmement importantes: 
- Les personnes &gees ne peuvent se permettre aucune hesitation pour repondre k une 
perte d'6quilibre car leur « facteur de security » (Tangle d'inclinaison maximal) est 
plus petit. 
- La strategic utilisee doit etre efficace et convenablement ex6cutee car Terreur n'est pas 
accept6, et cela peu importe la direction de la perte d'equilibre. 
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Le temps necessaire pour initier et executer 
une reponse augmente avec l'Sge 
L'angle d'inclinaison maximal duquel le r6tablissement 
de l'equilibre est encore possible diminue 
La personne hesite pour initier ou executer une reponse 
ou execute une reponse non appropriee 
et l'impact au sol est inevitable! 
Figure 7.2 : Cons6quence d'une augmentation du temps d'initiation ou d'execution ou d'une 
reponse non appropri6e. 
D'ailleurs, dans le papier de Lo J et Ashton-Miller (2008), ou ils ont mod61is6 une chute 
laterale, les auteurs confirment le fait qu'une augmentation du temps pour prendre une 
decision (decision-making time) augmente le risque de blessure lors d'une chute. Leurs 
simulations ont demontrS qu'un delai de 300 ms dans le temps de prise de decision, double, 
approximativement, le risque de blessure a la suite d'une chute. 
fividemment, ces resultats sont a prendre en consideration tres serieusement vu les 
changements physiologiques occasionnes par le processus de vieillissement, tel que la 
diminution du temps de prise de decision et du temps de r6action. II est done extremement 
clair pourquoi en vieillissant les risques de chuter augmentent considerablement. 
A cet effet, nous avons simul6 la chute libre d'un pendule inverse de masse egale a la masse 
moyenne de nos sujets (66kg) et de hauteur egale a une taille de sujet de 1.73 m. L'angle de 
depart etait de 5° pour simuler une position debout le plus naturelle possible. L'Equation du 
mouvement est la suivante : 
0 = £*sin(0) 
h 
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ou h est la hauteur du centre de masse (taille de sujet divis6 par 2), g T acceleration 
gravitationnelle et 8 Tangle d'inclinaison. 
Les resultats de Tequation differentielle montrent Involution de Tangle d'inclinaison du 
pendule par rapport a la verticale en fonction du temps. Les valeurs pour les angles 
correspondants aux angles maximaux de la tour inclinee sont pr&entees dans le Tableau 7.1. 
Tableau 7.1: Angles d'inclinaison du pendule invers6 versus le temps necessaire pour le 
rejoindre en supposant la seule influence de la force de gravity 
An^Ie fimil il)e») 
15 
20 
25 
30 
65 
Temps (ms) 
500 
575 
630 
695 
1000 
Cela signifie que, si Tangle maximale pour une personne est de 15°, elle a moins de 500 ms 
d'hesitation possible apres la perte d'equilibre (sans vitesse initiale). On parle ici bien de 
MOINS de 500ms car au relSchement de la tour inclinee la vitesse initiale est nonnalement de 
zero alors que dans le cas de notre pendule inverse" la vitesse augmente avec Tangle. Ce delai 
augmente si Tangle d'inclinaison maximale augmente pour arriver jusqu'a moins de 695 ms 
pour un angle de 30°. 
En prenant le modele developp6 par Van den Bogert et al. (2002) qui simule le comportement 
d'une personne apres le tr6buchement a Taide d'un simple pendule inverse qui tient compte de 
la vitesse initiale (vitesse de marche) et de Tangle d'inclinaison initial, les formules utilisees 
sont les suivantes : 
<2>0 = 
6vcos(«90) 
fc(l + 3cos2(,90) 
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an 3(t) = S0 cosh(to) + -2-sinh(&) 
avec 
\2h 
ou g est Tacc616ration de gravity (g=9.81 m/s ), h Tauteur du sujet en metres, v la vitesse 
initiale en metres/sec, 90 Tangle d'inclinaison initiale, «9 Tangle d'inclinaison, et w0 la 
vitesse angulaire. 
Dans ce cas il est possible observer clairement h. parti de la Figure 7.3, que le temps maximal 
d'bisitation disponible diminue drastiquement avec de la vitesse initiale. 
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Figure 7.3 : Angle d'inclinaison du pendule inverse versus le temps pour une hauteur h=1.73 
m, une vitesse de marche= 1.2 m/s et un angle d'inclinaison initiale=5. 
Dans leur recherche, les auteurs ont montr6 que, dans le cas que le sujet utilise la «lowering 
strategy » (abaisser le pied trel)uch6 au sol pour ensuite utiliser Tautre jambe pour faire le pas 
au dessus de T obstacle) le pied d'appui doit Stre en contact avec le sol avant que le corps 
rejoigne Tangle critique qui se situe entre 23 et 26.3°, apres lequel le retablissement de 
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l'equilibre n'est plus possible. Les auteurs mettent done l'accent sur le fait que e'est le temps 
de reponse (temps pour que le pied d'appui contacte le sol) qui est le plus important afin de 
permettre de reussir le r&ablissement de l'6quilibre plutdt que la vitesse de marche. 
7.2.5 Prevention des chutes 
Recemment, une &ude de Roos PE et al (2010) montre que placer de facon approprie" la jambe 
qui fait le pas pendant une experience de tr6buchement est essentiel pour le succes du 
r&ablissement de l'equilibre. De plus, ils demontrent la necessit6 de generer une vitesse du pas 
assez elevee afin de pouvoir r&ablir l'equilibre et pouvoir ainsi effectuer un pas assez grand 
pour arrSter la chute. Ces donnees confirment nos resultats et suggerent que ceux-ci peuvent 
6tre appliques dans des situations autres que T experience de la tour inclinee. Les auteurs, a la 
fin, suggerent que l'entrainement pour ameliorer le r6tablissement de l'equilibre devrait se 
focaliser sur la vitesse du mouvement et la force, soit la puissance evidemment! 
Plusieurs chercheurs se sont penches sur la question concernant comment diminuer autant les 
risques de chuter que les impacts des chutes elles-mSmes. Des programmes de prevention ou 
de readaptation multifactoriels ont €t€ mis en place sans necessairement obtenir des r6sultats 
probants et d6finitifs (de Vries OJ et al 2010). 
Selon moi, si on veut que les programmes d'intervention soient efficaces, il est fondamenfal de 
separer les programmes en deux parties: une partie doit se concentrer sur la rdsolution ou 
l'attenuation des problemes liees a la perte d'equilibre et l'autre sur ceux liees au 
r&ablissement de l'equilibre car les capacites impliquees dans les deux parties ne sont pas les 
memes. En effet, se concentrer seulement sur une des deux parties pourrait ne pas etre 
totaiement efficace. Par exemple, si nous sommes capables d'augmenter Tangle d'inclinaison 
maximal en ameliorant la puissance musculaire, le seul effet que nous obtiendrons sera celui 
d'augmenter le « facteur de securit6 », mais est-ce suffisant ? II est Evident que Taugmentation 
du facteur de security aura comme objectif d'augmenter le temps d'h6sitation disponible. Ceci 
pourra permettre, si on se tient aux 6tudes ci-dessus mentionnees, d'ameliorer la performance 
du r6tablissement de T6quilibre. Cependant, si la strat6gie a utiliser pour r6tablir l'equilibre 
n'est pas dans les premieres options choisies par le systeme nerveux central, le temps 
necessaire pour enclencher le mouvement de r6action peut s'allonger davantage. De plus 
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puisque : a) la strategie peut varier selon la direction de la perturbation, b) Phabilete a r6tablir 
l'equilibre varie selon la direction de la perturbation et c) le r6tablissement vers Farrifcre est 
plus difficile que celui vers l'avant, il est evident que explorer rinfluence de la direction de la 
perturbation est aussi une 6tape importante. En particulier, il est important de realiser que 
lorsque la personne est inclinee vers Farriere 1'entree provenant du systeme de la vision est 
souvent inutilisable. Cela veut dire que les principales entrees a la disposition du systeme 
nerveux centrale sont la proprioception et le systeme vestibulaire. Si a cela on ajoute que vers 
Farriere il est physiquement et physiologiquement impossible d'effectuer un pas aussi grand 
que vers Favant, la question suivante se pose: quelle est la direction qui ben6ficierais le plus 
d'une augmentation du facteur de security ? 
7.3 Questions de recherches futures 
Un avancement notable de la connaissance scientifique a 6t6 apporte" par le projet de 
recherche. Ceci concerne une meilleure comprehension de la correlation existante entre : a) les 
facteurs de risque de chute et le r&ablissement de l'6quilibre, b) la direction de la perte 
d'equilibre et les performances lors du r6tablissement de l'equilibre, c) les differences dues a 
Page dans la tache du r6tablissement de P6quilibre. Malgre" cet avancement, de nombreuses 
questions restent encore ouvertes : 
- Quel r61e joue la coordination inter segmentale lors de la tache. Est-ce que le patron du 
mouvement des membres inferieurs faisant le pas varie selon la difficulte de la tache, 
Page et la direction d'inclinaison ? Est-ce que ce patron change radicalement apres 
Pangle d'inclinaison maximal ? 
- Quel est le role de la proprioception et de la perception spatiale sur la performance du 
r&ablissement de l'equilibre ? 
- Est-ce que le r61e de la jambe d'appui peut influencer Paccomplissement de la tache ? 
- Est-ce que Papprentissage d'une strategie plus efficace pour se r&ablir peut influencer 
la performance, surtout dans le cas de Pinclinaison laterale et arriere ? 
- Est-ce que la limitation du nombre de pas influence la performance des personnes 
agees en sant6 (£tude en cours de publication par Cyr et Smeesters) 
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- Est-ce que il existe vraiment une relation de cause-effet entre la puissance musculaire 
et la performance lors du r&ablissement de l'equilibre ? Si les r6sultats de la these 
confirment une correlation entre ces deux parametres, ils n'affirment pas l'existence 
d'une telle relation directement. Pour la demontrer il faudrait modifier la puissance 
musculaire et v6rifier son effet sur la performance. Est-ce que un entrainement focalis6 
sur I'amelioration de la puissance musculaire pour r6tablir l'equilibre pourrait 
influencer la performance ? Est-ce que T amelioration de la performance, si possible, 
sera dependante de la direction ? 
- Est-ce que l'amSlioration de la performance est sujette a des limites physiologiques 
autres que celles physiques qui sont deja connues ? Par exemple, apres un certain angle 
d'inclinaison la jambe qui fait le pas n'a peut-Stre pas assez d'espace pour passer. 
La suite logique du projet est done celle de prouver la relation cause-effet entre la puissance 
musculaire et la mesure de la performance lors r6tablissement de l'equilibre. Cependant, la 
reponse aux autres questions sera fondamentale pour pouvoir dessiner: 
a) un portrait global sur la strategic du r6tablissement de l'equilibre (aspect biomecanique 
et neurobiomecanique) 
b) donner des reponses claires et concluantes sur 1'influence du vieillissement sur les 
chutes (perte d'equilibre et r6tablissement non reussi). 
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